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Das	 Fehlen	 einer	 besonderen	 Kennzeichnung	 oder	 eines	 entsprechenden	
Hinweises	 auf	 ein	 Warenzeichen,	 ein	 Gebrauchsmuster	 oder	 einen	
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Seit	 etwa	 25	 Jahren	 steht	 eine	 Vielzahl	 an	 Methoden	 zur	 rekombinanten	
Synthese	von	Peptiden	und	Proteinen	zur	Verfügung,	die	es	erlauben,	diese	
Substanzen	 im	 industriellen	 Maßstab	 zu	 produzieren	 (Siekmeier	 und	
Scheuch,	 2009).	Derzeit	 sind	 in	Deutschland	mindestens	144	Arzneimittel	
mit	 108	 Wirkstoffen	 zugelassen,	 die	 gentechnisch	 hergestellt	 werden	






rene	 Stoffwechsel‐	 und	 Gerinnungsstörungen	 (Enzyme,	 Gerinnungsfakto‐
ren)	 sowie	 Schutzimpfungen	 (Gebärmutterhalskrebs,	 Hepatitis	 B).	 Von	
allen	zugelassenen	Wirkstoffen	sind	derzeit	5	%	gentechnischen	Ursprungs;	
von	den	 jährlich	neu	eingeführten	Wirkstoffen	 sind	es	mittlerweile	15	bis	




und	 die	 hohe	 Sensitivität	 gegenüber	 physikalischen	 und	 chemischen	 Ein‐










sich	 im	 Laufe	 der	 Jahre	 die	 Gefriertrocknung	 etabliert.	 Trotz	 der	 techni‐
schen	 Komplexität	 und	 der	 hohen	 Produktions‐	 und	 Zeitkosten	 im	 Ver‐
gleich	zu	anderen	Trocknungsverfahren	wie	zum	Beispiel	der	Sprühtrock‐
nung	 (Franks,	 1998)	 ist	 sie	 jenen	 Verfahren	 dennoch	 überlegen,	 da	 das	
entstehende	Produkt	nicht	nur	den	Vorteil	der	höheren	Stabilität,	sondern	
auch	ein	besseres	Handling	 liefert	(Tang	und	Pikal,	2004).	Das	Lyophilisat	
wird	 im	 Produktionsgefäß	 gelagert	 und	 kann	 bei	 Bedarf	 in	 kurzer	 Zeit	
rekonstituiert	werden,	um	es	dann	parenteral	zur	Anwendung	zu	bringen.	
Dabei	 lassen	sich	an	jeder	Stelle	des	Produktionsweges	die	hohen	Ansprü‐
che	 an	Parenteralia	 erfüllen.	Die	Proteinlösung	wird	 aseptisch	hergestellt,	
in	 das	 entsprechende	 Lyophilisationsgefäß	 sterilfiltiert	 und	 nach	 der	 Ge‐
friertrocknung	automatisch	verschlossen.	
Die	 parenterale	 Applikation	 an	 sich	 und	 der	 damit	 verbundene	 Schmerz	
stellen	 jedoch	 ebenfalls	 ein	 Problem	 für	 viele	 Patienten	 dar,	 gerade	 für	
solche,	die	sehr	oft	therapiert	werden	müssen	wie	zum	Beispiel	Diabetiker	




Frage	 kommen,	 muss	 die	 Pharmazeutische	 Technologie	 alternative	Wege	
suchen,	um	den	Wirkstoff	an	den	Zielort	zu	bringen.	Transdermale	Thera‐
peutische	Systeme	sind	ebenso	ungeeignet,	da	die	Proteinmoleküle	zu	groß	







stabile	 Proteinformulierung	 mit	 Insulin	 als	 Modellprotein	 zu	 entwickeln.	
Diese	Formulierung	sollte	lagerstabil	sein,	jedoch	beim	Inhalationsvorgang	
in	 lungengängige	 Partikel	mit	 einem	möglichst	 hohem	Anteil	 an	 Partikeln	
mit	einem	aerodynamischen	Durchmesser	<	5	µm	zerfallen.	Die	Rückstände	
im	Vial	und	im	Inhalator	sollten	so	gering	wie	möglich	sein,	die	abgegebene	
Dosis	 möglichst	 hoch.	 Des	 Weiteren	 sollte	 für	 die	 Aerosolisierung	 des		
Lyophilisates	 ein	 geeigneter	 Pulverinhalator	 (Dry	 Powder	 Inhaler,	 DPI)	
entwickelt	werden,	der	es	ermöglicht,	die	Formulierung	in	beliebiger	Form	
im	Produktionsgefäß	selbst	an	den	Inhalator	zu	koppeln,	so	dass	kein	Pro‐
duktionsschritt	 außer	 der	 Gefriertrocknung	 zwischen	 Produktion	 des		
Lyophilisates	und	Anwendung	durch	den	Patienten	liegt.	Als	Grundlage	für	
diese	Idee	diente	ein	von	Yamashita,	Ibaragi	et	al.	im	Jahre	2003	eingereich‐







Organismen	 vorhanden	 sind.	 Die	 Definitionsgrenze	 zwischen	 Peptid	 und	
Protein	 ist	 unscharf.	 Ab	 ungefähr	 50	 Aminosäuren	 wird	 das	 Molekül	 als	




















Bausteine	 der	 Peptide	 und	 Proteine	 sind	 die	 sogenannten	 proteinogenen	
Aminosäuren.	Es	gibt	22	proteinogene	Aminosäuren,	die	über	peptidische	





Die	 proteinogenen	 Aminosäuren	 Selenocystein	 und	 Pyrrolysin	 sind	 in	
dieser	Abbildung	nicht	vorhanden.	Ersteres	 ist	ein	reaktives	Analogon	des	
Cysteins	und	 trägt	 anstelle	des	 Schwefelatoms	ein	 Selenatom	 (Papp	et	al.,	
2010).	 Zweiteres	 ist	 ein	 natürliches	 Derivat	 des	 L‐Lysins	 und	 wird	 von	
einigen	Archaeen	(z.B.	Methanosarcina	barkeri)	und	Bakterien	als	Teil	von	
Enzymen	des	Methan‐Stoffwechsels	verwendet	(Srinivasan	et	al.,	2002).	
Bei	 der	 Verknüpfung	 von	 Aminosäuren	 zu	 einem	 Protein	 reagiert	 eine	







ren	 anknüpfen,	 da	 sich	 an	 dem	 jeweiligen	Molekülende	 noch	 eine	 unkon‐
densierte	 Amino‐	 bzw.	 Carboxylgruppe	 befindet.	 Auf	 diese	Weise	 können	
Proteine	mit	mehreren	Tausend	Kilodalton	(kDa)	Molekulargewicht	entste‐
hen.	Der	entstehende	Aminosäurestrang	wird	auch	als	Aminosäuresequenz	
oder	 Primärstruktur	 eines	 Proteins	 bezeichnet.	 Aminosäuresequenzen	
falten	 sich	 lokal	 zu	 Sekundärstrukturen.	 Diese	 werden	 durch	 nicht‐
kovalente	Wechselwirkungen	 zusammengehalten.	 Es	wird	dabei	 zwischen	
α‐Helices,	 β‐Faltblatt‐Strukturen,	 β‐Schleifen	 und	 ungeordneten	 „random‐
coil“‐Strukturen	differenziert.	Diese	Strukturen	ergeben	sich	durch	Wasser‐
stoffbrückenbindungen	zwischen	den	Peptidbindungen	der	Primärstruktur.	
Die	 Sekundärstrukturen	wiederum	 falten	 sich	 zu	 einer	 definierten	 dreidi‐
mensionalen	 Gestalt,	 der	 sogenannten	 Tertiärstruktur.	 Dieser	 Strukturtyp	
wird	von	den	Kräften	und	Bindungen	zwischen	den	Seitenketten	der	Ami‐
nosäuren	bestimmt.	Als	strukturstabilisierende	Kräfte	wirken	hier	Wasser‐
stoffbrückenbindungen	 (analog	 zur	 Sekundärstruktur),	 ionische	Wechsel‐





die	 einzelnen	Proteine	häufig	 durch	Wasserstoffbrücken,	 aber	 auch	durch	







Die	Wirksamkeit	 von	 Protein‐	 und	 Peptidtherapeutika	 und	 der	 damit	 zu‐
sammenhängende	Therapieerfolg	 sind	 eng	 an	die	höheren	Strukturen	des	
Proteins,	 also	 das	 intakte	 Vorliegen	 der	 Tertiär‐	 und	 Quartärstruktur,	 ge‐
koppelt	 (Andrade	 et	 al.,	 2010).	 Proteine	 weisen	 jedoch	 eine	 begrenzte	
Stabilität	 auf	 (Franks,	 1998);	 nicht	 zuletzt	 ist	 es	 auf	 die	 Instabilität	 der	
Proteine	zurückzuführen,	dass	bis	heute	keine	orale	Darreichungsform	zur	
Applikation	 proteinogener	 Arzneistoffe	 auf	 dem	 Markt	 erhältlich	 ist.		
Proteininstabilitäten	können	in	zwei	Klassen	aufgeteilt	werden:	chemische	















Glutaminseitenkette,	 sind	 die	 am	 häufigsten	 zu	 Instabilität	 des	 Proteins	
führenden	 Reaktionen.	 Sie	 spielen	 sich	 zumeist	 im	 sauren	 Milieu	 ab	
(Robinson	und	Rudd,	1974)	und	generieren	unerwünschte	Verunreinigun‐
gen	 durch	 Ablagern	 von	 Abbaustoffen	 im	 Produkt	 (Doyle	 et	 al.,	 2007).	
Racemisierungsreaktionen	 und	 ß‐Eliminierungen	 stehen	 in	Wechselbezie‐
hung	zueinander,	da	der	erste	Schritt	der	Reaktion,	nämlich	die	Deprotonie‐
rung	des	α‐C‐Atoms,	der	gleiche	 ist	 (Manning	et	al.,	1989).	Racemisierung	
tritt	 oft	 an	 Asparaginsäureresten	 auf	 (Shapira	 et	al.,	 1988).	 Des	Weiteren	
kann	 die	 Deprotonierung	 über	 die	 Bildung	 eines	 Carbanions	 zu		
ß‐Eliminierung	 führen.	Diese	spielt	sich	oft	bei	höheren	Temperaturen	ab,	
und	zwar	bevorzugt	von	Cysteinresten	(Volkin	und	Klibanov,	1987).	Oxida‐
tionen	 stellen	 die	 zweithäufigsten	 Degradationsreaktionen	 dar.	 Proteine,	
die	Histidin,	Methionin,	 Cystein,	 Tyrosin	 oder	 Tryptophan	 enthalten,	 kön‐
nen	 unter	 bestimmten	Bedingungen	 durch	 reaktive	 Sauerstoffspezies	 oxi‐
diert	werden	 (Stadtman,	1993).	Dies	 kann	 sowohl	bei	der	Produktion,	 als	
auch	bei	der	Lagerung	des	Produktes	geschehen.	Dabei	beeinflussen	intrin‐
sische	 Faktoren	 wie	 beispielsweise	 die	 räumliche	 Proteinstruktur	 und	
















Einwirkung	 von	 bestimmten	 Salzen	 wie	 beispielsweise	 Guanidin	 oder	
Harnstoff	 (chemische	 Denaturierung),	 pH‐Wert,	 organische	 Lösungsmittel	
und	 Druck.	 Hitzebedingte	 Denaturierung	 ist	 oft	 irreversibel,	 wohingegen	
die	 chemische	 Denaturierung	 beispielsweise	 durch	 Harnstoff	 reversibel	
sein	kann	(Canchi	et	al.,	2010).	
Oberflächenadsorption	kann	an	verschiedensten	Oberflächen	auftreten.	So	
ist	 Adsorption	 unter	 anderem	 an	 Glasoberflächen,	 an	 der	 Luft‐Wasser‐
Grenzfläche	 und	 an	 der	 Eis‐Wasser‐Grenzfläche	 beobachtet	 worden.	 Der	
Grad	 der	 Adsorption	 wird	 vornehmlich	 durch	 die	 Oberflächenspannung	
und	 die	 Oberflächeneigenschaften	 des	 jeweiligen	 Proteins	 beeinflusst	
(Randolph	 et	 al.,	 1994).	 Es	 ist	 heute	 etabliert,	 nichtionische	 Tenside	 wie	
zum	Beispiel	Polysorbat	80	bei	der	Formulierungsentwicklung	von	Lyophi‐
lisaten	einzusetzen,	da	diese	die	Adsorption	zu	verhindern	oder	zumindest	





Ultrafiltration	 und	 auch	 bei	 der	 Lagerung	 (Cromwell	 et	 al.,	 2006;	 Wang,	
2000).	Dabei	 assoziieren	native	Proteinmonomere	 zu	Oligomeren,	bleiben	
aber	 in	 Lösung.	Wird	die	 Sättigungslöslichkeit	 durch	weiteres	Anwachsen	
des	 Aggregates	 überschritten,	 präzipitiert	 das	 Protein.	 Nicht	 allen		





Wässrige	 Proteinlösungen	 können	 durch	 Zusatz	 bestimmter	 Hilfsstoffe	
derart	 stabilisiert	 werden,	 dass	 die	 biologische	 Aktivität	 trotz	 der	 oben	
genannten	 Instabilität	 vieler	Proteine	 gewährleistet	 ist.	 So	 ist	 es	 zum	Bei‐
spiel	 möglich,	 Insulin	 in	 wässriger	 Lösung	 gekühlt	 stabil	 zu	 halten.	 Die	
Haltbarkeit	ist	auf	ein	Jahr	begrenzt,	nach	Anbruch	jedoch	nur	noch	bis	zu	
vier	Wochen,	was	aber	auf	mikrobiologische	Bedenken	zurückzuführen	ist	





2.	 bevorzugter	 Ausschluss	 (preferential	 exclusion)	 des	 Hilfsstoffs	 von	
	 der	Proteinoberfläche	
In	 Proteinlösungen	 tritt	 der	 Schutz	 der	 nativen	 Proteinstruktur	 überwie‐
gend	 durch	 bevorzugten	 Ausschluss	 der	 Hilfsstoffe	 von	 der	 Proteinober‐	




(Zhang	 et	 al.,	 2007)	 oder	 myo‐Inositol	 (Terakita	 et	 al.,	 2009),	 aber	 auch	
Aminosäuren	(L‐Leucin,	L‐Alanin),	Polymere	(Gelatine)	und	Salze	entfalten	












Die	 stabilisierende	 Wirkung	 des	 Hilfsstoffs	 korreliert	 mit	 seiner	 Affinität	
zur	 Proteinoberfläche	 des	 nativen	 und	 des	 denaturierten	 Proteins.	 Beim	










Um	Proteine	 für	 eine	Langzeitlagerung	 zu	 stabilisieren,	 ist	die	Entfernung	
des	 Lösungsmittels	 durch	 Trocknung	 das	 Mittel	 der	 Wahl.	 Allen	 Trock‐
nungsverfahren	 ist	 die	 Umwandlung	 des	 Aggregatszustands	 des	 Wassers	
vom	 flüssigen	oder	 festen	Zustand	 in	den	gasförmigen	gemein	 (Willmann,	
2003).	Trotz	der	hohen	Kosten	des	Verfahrens	hat	 sich	die	Lyophilisation	
gegenüber	anderen	Trocknungsverfahren	wie	beispielsweise	der	Vakuum‐
trocknung	 oder	 Sprühtrocknung	 behauptet.	 Sie	 bringt	 verfahrensbedingt	
einige	Vorteile	hinsichtlich	Transport,	Lagerung	und	Stabilität	des	Produk‐
tes	mit	 (Manning	et	al.,	 2010).	Die	Gefriertrocknung	 selbst	beeinflusst	die	
Stabilität	des	Proteins	jedoch	auch.	Bei	jedem	Prozessschritt,	sei	es	Einfrie‐
ren,	 Primärtrocknung	 oder	 Sekundärtrocknung,	 kann	 das	 Protein	 inakti‐
viert	 werden,	 so	 dass	 der	 Prozess	 sehr	 gut	 überwacht	 werden	 muss	
(Carpenter	et	al.,	1997).	Während	des	Einfrierens	kommt	es	zu	Gefrierkon‐
zentration	 der	 gelösten	 Substanzen.	 Eventuell	 vorhandene	 Puffersalze	
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können	 daraufhin	 aufgrund	 des	 Erreichens	 der	 Sättigungslöslichkeit	 aus‐
kristallisieren,	 so	 dass	 es	 zu	 einer	 pH‐Wert‐Verschiebung	 kommen	 kann,	
die	in	der	Folge	das	Protein	schädigt	(siehe	Seite	7).	Des	Weiteren	kann	es	
durch	die	Aufkonzentrierung	zu	vermehrten	Protein‐Protein‐Interaktionen	
kommen,	 die	 möglicherweise	 zu	 Aggregation	 des	 Proteins	 führen.	 Eine	
sorgfältige	 Auswahl	 an	 Kryoprotektoren,	 die	 bevorzugt	 von	 der	 Protein‐
oberfläche	 ausgeschlossen	 werden	 (vergleiche	 Abbildung	 2.3),	 kann	 dies	
verhindern.	Ein	weiteres	Problem	ist	die	große	Eis‐Wasser‐Grenzfläche,	die	
beim	Einfrieren	entsteht.	Dies	ist,	wie	in	Abschnitt	2.1.2	beschrieben,	durch	
den	 Einsatz	 nichtionischer	 Tensiden	 in	 den	 Griff	 zu	 bekommen.	 Bei	 der	
anschließenden	 Trocknung	 durch	 Sublimation	 des	 Eises	 kann	 es	 durch	
Dehydrierung	der	Proteinoberfläche	ebenfalls	zu	Denaturierung	und	damit	
verbunden	 zu	 Wirksamkeitsverlust	 kommen.	 Auch	 hier	 kann	 durch	 die	
Selektion	geeigneter	Hilfsstoffe	Abhilfe	geschaffen	werden.	Mittel	der	Wahl	
sind	 Disaccharide.	 Hintergrund	 ist	 die	 „water	 replacement	 theory“.	 Das	
Hilfsstoffmolekül	 ersetzt	 dabei	 das	Wassermolekül,	 indem	 es	 sich	 an	 der	
Proteinoberfläche	orientiert	und	Wasserstoffbrückenbindungen	zum	Prote‐
in	 aufbaut.	 So	 wird	 die	 Sekundärstruktur	 durch	 das	Wasserstoffbrücken‐
netzwerk	geschützt.	Voraussetzung	ist,	dass	Protein	und	Hilfsstoff	amorph	
vorliegen.	 Eine	 weitere	 Theorie	 ist	 die	 Glasbildungstheorie	 („vitrification	
theory“).	 Sie	besagt,	dass	der	 schützende	Effekt	der	Kryoprotektion	durch	
Glasbildung	des	entsprechenden	Hilfsstoffes	oder	der	Hilfsstoffkombinatio‐











Die	 Lyophilisation,	 auch	 Sublimationstrocknung	 oder	 Gefriertrocknung	
genannt,	 ist	 ein	 Dehydrierungsprozess,	 bei	 dem	 eine	 Lösung	 oder		











In	 der	 Lebensmittelindustrie	 (Instantprodukte,	 zum	 Beispiel	 Kaffee,	 Tee,	
Säfte,	Fertigsuppen)	
In	 der	 Biotechnologie	 zur	 Herstellung	 von	 z.	 B.	 in	 vitro‐	 und	 in	 vivo	 Di‐
agnostika	
In	 der	 Pharmazeutischen	 Industrie	 zur	 Produktion	 von	 Parenteralia	 und	
zur	Formulierung	sensibler	Substanzen	
2.2.2 VOR‐	UND	NACHTEILE	DER	LYOPHILISATION	










Der	 entscheidende	Nachteil	 der	 Gefriertrocknung	 ist	 der	 hohe	 Kostenauf‐
wand.	Eine	moderne	Anlage	ist	sehr	teuer.	Des	Weiteren	sind	bedingt	durch	
die	langen	Prozesszeiten,	die	sich	bei	einigen	Produkten	auf	mehrere	Tage	
belaufen	 können,	 die	 Prozesskosten	 (Strom,	 Öl	 etc.)	 sehr	 hoch,	 was	 die	
Gefriertrocknung	 zu	 einem	 unökonomischen	 Verfahren	 macht.	 Die	 lange	
Prozesszeit	an	sich	ist	ebenso	ein	Problem,	da	die	Herstellung	einer	Charge	
im	Vergleich	zu	anderen	Verfahren	sehr	lange	dauern	kann.	Das	entstehen‐
de	Produkt	 ist	 feuchtigkeitsempfindlich,	 so	dass	 sehr	auf	die	Auswahl	des	
Primärpackmittels	 geachtet	werden	muss.	 Sind,	wie	 im	 vorliegenden	 Fall,	
Peptide	 formuliert,	 kann	 bei	 der	 Lagerung	 eintretende	 Feuchtigkeit	 die	
Wirksamkeit	des	Arzneimittels	negativ	beeinflussen.	
2.2.3 GRUNDLAGEN	












Die	 Dampfdruckkurve	 beschreibt	 den	 Phasenübergang	 des	 Wassers	 in	
Abhängigkeit	 von	Druck	 und	Temperatur.	 Gleichermaßen	 interessant	 und	
essentiell	 für	 die	 Lyophilisation	 ist	 der	 Bereich	 der	Dampfdruckkurve	 auf	
der	 linken	 Seite	 des	 Tripelpunktes,	 der	 auch	 als	 Sublimationskurve	 be‐
zeichnet	wird.	Wird	die	Temperatur	unter	0,0098°C	gesenkt	und	das	Sys‐
tem	evakuiert	 (p	<	6,13	mbar),	 geht	das	Wasser	direkt	 vom	 festen	 in	den	






dieses	 Kapitel	 nicht	 an	 allen	 Stellen	 allgemein	 gehalten,	 sondern	 auf	 die	





Für	 andere,	 moderne	 Gefriertrocknungszyklen,	 die	 mit	 nur	 einem	 Trock‐








Das	 Einfrierverhalten	 von	 Lösungen	 ist	 abhängig	 von	 den	 thermo‐	
dynamischen	Eigenschaften	der	 enthaltenen	Soluten	 (Franks,	1998).	Wird	
eine	 wässrige	 Lösung	 abgekühlt,	 erfolgt	 die	 Kristallisation	 des	 Eises	 bei	
Erreichen	 der	 Nukleationstempeatur	 (Tn).	 Die	 Differenz	 zwischen	 dem	
eigentlichen	Gefrierpunkt	 und	Tn	wird	 als	 Unterkühlung	 (engl.	 „supercoo‐
ling“)	 bezeichnet.	 Der	 Grad	 der	 Unterkühlung	 ist	 abhängig	 von	 dem	 Vor‐







Unterkühlung	 und	 damit	 die	 Kristallgröße	 und	 Kristallform	 des	 Eises.	
Schnelles	 Abkühlen	 führt	 zu	 starker	 Unterkühlung	 und	 der	 spontanen	
Bildung	 von	 vielen	 kleinen	 Eiskristallen	 bei	 Erreichen	 der	 Tn.	 Langsames	
Abkühlen	 führt	 zu	 verminderter	 Unterkühlung	 und	 Generierung	 von	 gro‐
ßen	 Kristallen.	 In	 sterilen,	 partikelfreien	 pharmazeutischen	 Produkten	
beträgt	die	Unterkühlung	 circa	10	bis	15°C	 (Liu,	 2006).	Bei	weiterem	Ab‐
kühlen	 der	 Lösung	 kommt	 es	 aufgrund	 der	 erfolgten	 Eiskristallisation	 zu	
einer	 Aufkonzentrierung	 der	 gelösten	 Bestandteile,	 bis	 die	 Sättigungslös‐
















der	 Glasübergangstemperatur	 der	 maximal	 gefrierkonzentrierten	 Lösung	
(Tg’)	 vollzieht	 sich	 eine	 Umwandlung	 vom	 gummiartigen,	 elastischen	 in	







anschließende	 Trocknungsschritt,	 da	 hier	 proteinschädigende	 Effekte	
auftreten	können	(Willemer,	1992).	Meistens	wird	das	zu	 lyophilisierende	
Gut	durch	Herabsenken	der	Stellflächentemperatur	(„shelf	freezing“)	einge‐
froren.	 Entweder	 wird	 der	 Gefriertrockner	 bestückt	 und	 anschließend	
abgekühlt,	oder	die	Stellflächen	werden	erst	heruntergekühlt	und	das	Gerät	
wird	bestückt,	wenn	die	gewünschte	Einfriertemperatur	erreicht	ist.	Letzte‐
res	 führt	 zu	 einer	 höheren	 Einfriergeschwindigkeit.	 Es	 werden		
typischerweise	Einfriergeschwindigkeiten	von	0,3°C	bei	nicht	vorgekühlter	
Stellfläche	 bis	 5°C	 pro	 Minute	 bei	 vorgekühlter	 Stellfläche	 erreicht.	 Eine	
andere	Möglichkeit	 ist	 das	 Einfrieren	 der	 Proben	mit	 flüssigem	 Stickstoff	
(LN2)	 und	 anschließendes	 Einbringen	 der	 tief	 gefrorenen	 Proben	 in	 den	
Gefriertrockner.	Mit	dieser	Methode	werden	Einfriergeschwindigkeiten	von	
ca.	 100°C/min	 erreicht	 (Grimm,	 2008).	 Die	 Einfriergeschwindigkeit	 ist	
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entscheidend	 für	 die	 entstehende	 Porengröße	 und	 damit	 auch	 für	 die		
Lyophilisatstruktur	und	das	Aussehen	des	Produktes.	Die	Porengröße	kann	
durch	 die	 Kristallgröße	 und	 Kristallform	 des	 Eises	 variiert	 werden,	 wie	
Tabelle	2.4	veranschaulicht:	
Tabelle	2.4:		 Einfluss	der	Einfriergeschwindigkeit	auf	die	Lyophilisatstruktur	
Einfriergeschwindigkeit	 Eiskristallgröße Porengröße	 Literatur	
langsam	 groß	 groß	 (Willemer,	
1992)	
schnell	 klein	 klein	 (Eckhardt	et	
al.,	1991)	







zentrierung	 der	 gelösten	 Stoffe,	 so	 dass	 es,	 gerade	 bei	 Verwendung	 eines	
Puffersystems,	zu	pH‐Wert‐Verschiebungen	kommen	kann	(Varshney	et	al.,	
2007).	 Der	 Vorteil	 einer	 schnelleren	 Einfriergeschwindigkeit	 liegt	 in	 der	
stärkeren	Unterbindung	der	Gefrierkonzentration,	da	das	Wasser	durch	die	
stärkere	Unterkühlung	der	Lösung	bei	Erreichen	der	Nukleationstempera‐
tur	 spontan	 gefriert	 (House	 und	 Mariner,	 1996).	 Andererseits	 ist	 durch	
Bildung	 kleinerer	 Eiskristalle	 die	 generierte	 Oberfläche	 größer,	 so	 dass	
auch	die	Eis‐Wasser‐Grenzfläche	größer	 ist	und	so	grenzflächeninduzierte	







Eine	Möglichkeit,	 die	 Partikelgrößenverteilung	 der	 Eiskristalle	 durch	 Ost‐
wald‐Reifung	 positiv	 zu	 beeinflussen,	 ist	 das	 so	 genannte	 Annealing	 oder	
Tempern.	Dieser	Schritt	findet	nach	dem	Einfrieren	unterhalb	der	Kollaps‐




zu	 halten.	 Durch	 die	 Vergrößerung	 der	 Eiskristalle	 erhöht	 sich	 auch	 die	
Sublimationsrate	(s.o.),	der	Prozess	wird	durch	kürzere	Laufzeit	ökonomi‐
scher.	 Ein	weiterer	 Vorteil	 ist	 die	 Reduzierung	 der	 Chargenheterogenität,	
die	durch	die	unterschiedliche	Kälte‐	und	Wärmeversorgung	der	Stellfläche	
entsteht;	durch	das	Tempern	werden	die	Porengrößenverteilungen	in	den	
verschiedenen	 Vials	 angeglichen	 (Gieseler,	 2008).	 Hilfsstoffe,	 die	 beim	
ersten	Einfrieren	nicht	vollständig	auskristallisiert	sind,	wandeln	sich	beim	
Annealing	 vom	 metastabilen,	 amorphen	 Zustand	 in	 den	 kristallinen	 Zu‐
























grcV KKKK  	 (2.2)	
berechnet.	 Kc,	 Kr	 und	 Kg	 sind	 die	 Wärmeübertragungskoeffizienten	 aus	
Konduktion,	Wärmestrahlung	und	Konvektion.	Die	 treibende	Kraft	 für	die	
Sublimation	des	Wassers	ist	die	Differenz	zwischen	Produkt‐	und	Konden‐
satortemperatur	 und	 somit	 auch	 das	 Dampfdruckgefälle	 zwischen	 der	
2	THEORETISCHE	GRUNDLAGEN	
24	
Sublimationsfront	 und	 der	 Eisschicht	 auf	 den	 Spulen	 des	 Kondensators	
(Wang,	2000).	Der	Kondensator	stellt	die	kälteste	Stelle	im	System	dar.	Um	
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Um	 eine	 erfolgreiche	 Primärtrocknung	 ohne	 Produktkollaps	 zu	 erreichen,	
muss	die	Produkttemperatur	über	den	gesamten	Trocknungsverlauf	unter‐




wie	 möglich	 sein,	 um	 die	 Prozesszeiten	 so	 kurz	 wie	 möglich	 zu	 halten.	
Generell	 sollte	 die	 Formulierungsentwicklung	 von	 Lyophilisaten	 darauf	
abzielen,	eine	Rezeptur	mit	möglichst	hoher	Tg’	zu	schaffen,	um	den	unöko‐
nomischen	Prozess	etwas	ökonomischer	zu	gestalten.	Die	Primärtrocknung	
ist	beendet,	wenn	das	gesamte	Eis	 sublimiert	 ist.	 Zur	Endpunktsdetektion	
gibt	es	viele	verschiedene	Ansätze:	Die	einfachste	Methode	ist,	die	Produkt‐
temperatur	 zu	 überwachen.	 Ist	 die	 Sublimation	 beendet,	 nähert	 sich	 die	
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Produkttemperatur	 der	 Stellflächentemperatur.	 Um	 sicher	 zu	 gehen,	 dass	
sich	 wirklich	 kein	 Eis	 mehr	 in	 den	 Vials	 befindet,	 sollte	 nach	 erfolgtem	
Angleichen	 der	 Temperaturen	 noch	 circa	 drei	 Stunden	 gewartet	 werden,	
bevor	 die	 Sekundärtrocknung	 eingeleitet	 wird.	 Diese	 Methode	 der	 End‐
punktsdetektion	 kam	 im	 Rahmen	 dieser	 Doktorarbeit	 zur	 Anwendung.	
Weitere	Möglichkeiten	 sind	unter	 anderem	der	Druckanstiegstest	 und	die	
Messung	 der	 Wärmeübertragungsrate.	 Für	 nähere	 Informationen	 sei	 auf	
Kramer	(1999)	verwiesen.	
2.2.4.3 SEKUNDÄRTROCKNUNG	
Nach	 Beendigung	 der	 Primärtrocknung	 verbleiben	 noch	 bis	 zu	 20%	 des	
ursprünglich	 vorhandenen	 Wassers	 im	 Lyophilisat	 zurück	 (Beirowski,	
2008).	Das	Ziel	der	Sekundär‐	oder	Nachtrocknung	 ist	die	Entfernung	des	




nungszeit	 kurz,	 da	 der	 Betrag	 an	 adsorbiertem	 Wasser	 nur	 von	 der	 zur	
Verfügung	stehenden	Oberfläche	abhängig	 ist.	Für	amorphe	Strukturen	 ist	
sie	 dementsprechend	 lang,	 da	 das	 gebundene	Wasser	 erst	 aus	 den	 amor‐
phen	Bereichen	an	die	Oberfläche	diffundieren	muss.	Dieser	Diffusionsvor‐
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derung	des	Druckes	nicht	 essentiell	 ist	 (Tang	und	Pikal,	 2004).	Es	 ist	 von	
großer	Wichtigkeit,	dass	die	Primärtrocknung	vollständig	abgeschlossen	ist,	

























die	 systemische	 Therapie	 verschiedenster	 Erkrankungen	 im	 Fokus	 der	
Forschung	 steht.	Tabelle	2.5	 zeigt	die	wichtigsten	Entwicklungen	 inhalati‐
ver	Produkte	in	tabellarischer	Form.	
Tabelle	2.5:		 Meilensteine	der	inhalativen	Therapie	(Patton	und	Byron,	2007)	










1925	 Vernebler	 Insulin	 Diabetes	
1945	 Vernebler	 Penicillin	 Lungenentzündung
1955	 Vernebler	 Hydrocortison Asthma	
1956	 erster	MDI	 Albuterol	 Asthma	
1960	 erster	DPI	 Noradrenalin	 Asthma	
1988	 erster	Mehrdosen‐DPI	 Terbutalin	 Asthma	
1996	 erster	Protein‐Vernebler	 DNAse	 Cystische	Fibrose	
1997	 erster	MDI	auf	HFA‐Basis	 Albuterol	 Asthma	
2006	 erster	Protein‐DPI	 Insulin	 Diabetes	
Die	pulmonale	Applikation	ist	aus	mehreren	Gründen	ein	vielversprechen‐
des	 Ziel	 der	 systemischen	 Arzneimitteltherapie:	 die	 Lungenperipherie	
bietet	 eine	 große	und	 sehr	 aufnahmefähige	Oberfläche	von	 ca.	 80‐120	m²	
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sich	 dort	 Makrophagen,	 die	 die	 Absorption	 von	 Makromolekülen	 verhin‐
dern,	 zum	anderen	 sezerniert	 das	Blut	 Proteasen	 in	die	Alveolen,	 die	 den	
Wirkstoff	 inaktivieren.	 Der	 Zusatz	 von	 Absorptionsverbesserern	 und	 Pro‐
teaseinhibitoren	kann	sowohl	die	Absorptionsrate,	als	auch	die	Bioverfüg‐
barkeit	 verbessern	 (Yu	 und	 Chien,	 1997).	 Um	 einen	 Arzneistoff	 inhalativ	
zur	 Verfügung	 zu	 stellen,	 muss	 er	 in	 ein	 Aerosol	 überführt	 werden,	 das	
heißt,	 als	 flüssige	oder	 feste	Partikel	 in	 einer	Gasphase	dispergiert.	Damit	
ein	ausreichend	große	Wirkstoffmenge	in	tiefen	Lungenregionen	deponiert	




sierung	 von	 pharmazeutischen	 Aerosolen	 und	 ist	 definiert	 als	 der	 Durch‐
messer	 einer	 Kugel	 mit	 der	 normierten	 Dichte	 von	 1	 g/cm³,	 welche	 die	





Dg	 ist	 definiert	 als	 der	 geometrische	 Durchmesser	 des	 zu	 betrachtenden	
Partikels,	ρ	die	wahre	Dichte	des	Partikels,	ρs	ist	=	1	g/cm³	und	λ	stellt	den	
dynamischen	 Formfaktor	 dar	 (Hassan	 und	 Lau,	 2009).	 Der	 dynamische	
Formfaktor	 λ	 ist	 definiert	 als	 der	Quotient	 aus	 der	 Zugkraft	 des	 Partikels	
und	der	eines	runden	Partikels	des	gleichen	Volumens	(Baron	und	Willeke,	
2001),	 das	 heißt,	 runde	 Partikel	 haben	 einen	 Formfaktor	 von	 1.	 Aus	 der	




abweichen	 kann.	 Partikel	 mit	 hoher	 Porosität,	 wie	 in	 den	 vorliegenden	
Untersuchungen	 die	 aerosolisierten	 Lyophilisatpartikel,	 können	 einen	 dg	
von	20	µm	aufweisen	und	sich	dennoch	wie	ein	kugelförmiges	Partikel	von	
5	µm	Durchmesser	verhalten.	Die	Abscheidung	von	Arzneistoffpartikeln	in	
der	Lunge	basiert	auf	 fünf	Mechanismen.	Davon	besitzen	 Impaktion,	 Sedi‐
mentation	 und	 Diffusion	 die	 größte	 Bedeutung	 (siehe	 Abbildung	 2.10),	
während	 Interzeption	 und	 elektrostatische	 Abscheidung	 eine	 untergeord‐




Impaktion	 tritt	 immer	 dann	 auf,	 wenn	 inhalierte	 Partikel	 nicht	mehr	 den	








Pulverinhalatoren	 stellen	 den	 größten	 Wachstumsmarkt	 im	 Bereich	 der	
inhalativen	Darreichungsformen	dar.	Zurecht,	denn	sie	bieten	im	Vergleich	
zu	 den	 älteren	 Technologien	 wie	 treibgasbetriebenen	 Dosieraerosolen	
(pMDIs)	und	Verneblern	einige	Vorteile	(Hickey,	1994).	Zum	einen	kommen	
sie	ohne	die	Verwendung	umweltschädigenden	Treibgases	aus,	zum	ande‐
ren	 muss	 das	 Auslösen	 und	 das	 nachfolgende	 Inhalationsmanöver	 vom	
Patienten	nicht	in	dem	Maße	koordiniert	werden,	wie	es	bei	pMDIs	der	Fall	
ist.	 DPIs	 sind	 zudem	handlich,	 einfach	 zu	 benutzen	 und	 benötigen	 keinen	
Spacer	 (Geller,	 2005).	 Ein	 idealer	 Pulverinhalator	 bringt	 unter	 anderem	
folgende	Eigenschaften	mit:	
Er	schützt	den	Wirkstoff	vor	Feuchtigkeit	(Newman,	2004),	
die	 abgegebene	 Dosis	 ist	 über	 einen	 weiten	 Flussratenbereich	 konstant	
(Ashurst	et	al.,	2000),	

















Im	 Rahmen	 der	 Untersuchungen	 wurde	 Insulin	 human	 als	 Modellprotein	
verwendet.	 Insulin	 human	 ist	 ein	 Peptidhormon	 (Molekulargewicht		











Insulin	 ist	 in	 Wasser	 praktisch	 unlöslich,	 löst	 sich	 jedoch	 in	 verdünnten	
Mineralsäuren	 (Ph.	 Eur.,	 2008b).	 Als	 Arzneistoff	 kommt	 das	 heutzutage	
meist	 rekombinant	 hergestellte	 Insulin	 bei	 der	 Therapie	 von	 Diabetes	
mellitus	 Typ	 I,	 der	 aufgrund	 der	 Zerstörung	 der	 Langerhans’schen	 Zellen	
mit	 absolutem	 Insulinmangel	 einhergeht,	 zur	Anwendung.	Das	 in	der	vor‐
liegenden	Arbeit	verwendete	Insulin	stammt	von	der	Wanbang	Biochemical	
Pharmaceutical	Company,	Xuzhou,	China.	Laut	Analysenzertifikat	besitzt	es	
eine	 biologische	Aktivität	 von	 30	 Internationalen	 Einheiten	 (I.E.).	 pro	mg.	
Eine	 I.E.	 ist	 äquivalent	 zu	0,0347	mg	purem,	wasserfreiem	 Insulin	human	
(Ph.	Eur.,	2008b).	
3.1.2 L‐GLUTAMINSÄURE	
(L)‐Glutaminsäure	 (Fluka	 Chemie	 AG,	 Buchs,	 Schweiz,	 Abbildung	 3.2),	
chemische	 Bezeichnung	 2‐Aminopentandisäure,	 zählt	 zu	 den	 nicht	 essen‐
tiellen	 α‐Aminosäuren.	 Sie	 ist	 in	 jedem	 proteinhaltigen	 Nahrungsmittel	





trocknung	 als	 unbedenklich	 eingestuft	 werden.	 In	 wässriger	 Lösung	 liegt	











oder	 auch	 Polyoxyethylen‐(20)‐sorbitanmonooleat	 gehört	 zur	 Stoffklasse	
der	 nichtionischen	Tenside	 und	 findet	 sowohl	 in	 der	Nahrungsmittel‐,	 als	
auch	in	der	pharmazeutischen	Industrie	breite	Verwendung	als	Emulgator	
und	Lösungsvermittler.	Es	stellt	eines	der	wenigen	Tenside	dar,	das	von	der	
FDA	 zur	 parenteralen	Verwendung	 zugelassen	 ist	 (US	Food	 and	Drug	Ad‐











Myo‐Inositol	 (cis‐1,2,3,5‐trans‐4,6‐Cyclohexanhexol,	 Abbildung	 3.4,	 Merck	
KGaA,	 Darmstadt,	 Deutschland)	 ist	 analog	 zur	 L‐Glutaminsäure	 eine	 kör‐
pereigene	Substanz,	 die	 im	menschlichen	Körper	 vor	 allem	mit	Phosphat‐
resten	verestert	als	Inositol‐1,4,5‐triphosphat	(IP3)	auftritt	und	als	„second	
messenger“	 eine	wichtige	 Rolle	 bei	 der	 Signaltransduktion	 spielt	 (Krauss,	





Myo‐Inositol	 diente	 in	 den	Untersuchungen	 als	Modellstabilisator	 aus	 der	
Gruppe	 der	 Zuckeralkohole.	 Es	 zeigt	 nachweislich	 einen	 proteinstabilisie‐
renden	Effekt	(Izutsu	et	al.,	1994).	
3.1.5 L‐LEUCIN	
L‐Leucin	 (2‐Amino‐4‐methylpentansäure,	 Abbildung	 3.5)	 ist	 eine	 für	 den	
Menschen	 essentielle,	 proteinogene	 α‐Aminosäure.	 Der	 isoelektrische	




sprühgetrockneten	 Formulierungen	 eine	 Verbesserung	 der	Dispergierbar‐













satz.	 Zunächst	 wurde	 in	 2R‐Injektionsflaschen	 (Pri‐Pac	 e.K.,	 Eschweiler,	
Deutschland)	der	hydrolytischen	Klasse	I	lyophilisiert.	Im	weiteren	Verlauf	
der	 Untersuchungen	 wurde	 dann,	 bedingt	 durch	 den	 zu	 geringen	 Innen‐
durchmesser	 des	 Halses	 der	 2R‐Vials,	 auf	 Klarglas‐Flachbodengläser		






















Die	 Einwaage	 der	 Feststoffe	 erfolgte	 jeweils	 auf	 einer	 Sartorius	 MC5‐
Mikrowaage	 (Sartorius	 AG,	 Göttingen,	 Deutschland).	 Flüssigkeitsvolumina	
wurden	 mit	 einer	 elektronischen	 Pipette	 (Eppendorf	 Research®	 pro,		
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Die	 Lyophilisation	 als	 Verfahren	 wurde	 bereits	 im	 Theoretischen	 Teil,	
Kapitel	 2.2,	 erläutert.	 Für	 die	Untersuchungen	 standen	 zwei	 verschiedene	




den	 konnte.	 Pro	 Gefriertrocknungszyklus	 konnten	 64	 Lyophilisate	 produ‐
ziert	 werden.	 Die	 minimal	 erreichbare	 Produkttemperatur,	 die	 in	 bedeu‐
tendem	Maße	 eine	 erfolgreiche	 Trocknung	 ohne	 Kollaps	 beeinflusst	 (Roy	
und	 Gupta,	 2004),	 betrug	 je	 nach	 Umgebungstemperatur	 und	 Jahreszeit		
‐27°C	bis	 ‐29°C.	Daher	waren	der	Verwendung	vieler	verschiedener	Hilfs‐
stoffe	 Grenzen	 gesetzt,	 da	 nur	 Formulierungen	 mit	 einer	 Glasübergangs‐
temperatur	der	maximal	gefrierkonzentrierten	Lösung	von	‐27°C	und	höher	
ohne	 Bedenken	 getrocknet	 werden	 konnten,	 um	 einen	 (Teil)‐Kollaps	 des	
Produktes	 und	 damit	 eine	 eventuelle	 Inaktivierung	 des	 Wirkstoffes	 zu	
vermeiden.	
Zum	 Produzieren	 größerer	 Chargen	 diente	 ein	 Gefriertrockner	 im	 Pilot‐
maßstab	der	Firma	Klein	Vakuumtechnik,	Modell	GFT‐6	(GHS	Vakuumtech‐
nik	GmbH,	Niederfischbach,	Deutschland)	Es	 standen	drei	 Stellflächen	mit	
jeweils	 414	 Vialstellplätzen	 zur	 Verfügung,	 so	 dass	 theoretisch	 1242		
Lyophilisate	 pro	 Zyklus	 produziert	werden	 konnten.	Die	minimal	 erreich‐
bare	Vorlauftemperatur	 (Temperatur	 des	Kühlmittels)	 betrug	 circa	 ‐40°C.	











eine	 Verkürzung	 der	 Prozessdauer	 abzielten	 oder	 einen	 Annealingschritt	
beinhalteten	 (Seite	 22),	 um	 eine	 angepasste	 Porengrößenverteilung	 zu	
erhalten.	
Tabelle	3.2:		 Gefriertrocknungszyklus	(Standard)	
Teilschritt	 Temperatur	 Druck	 Dauer	








Primärtrocknung	 	 	 	
	 ‐30°C	(Stellfläche)	 0,370	mbar	 24	h	
Sekundärtrocknung	 	 	 	
	 30°C	(Stellfläche)	 0,001	mbar	 24	h	
Gesamtdauer	 	 	 64	h	
3.2.2 ANALYTISCHE	METHODEN	
3.2.2.1 DYNAMISCHE	DIFFERENZKALORIMETRIE	
Die	 Dynamische	 Differenzkalorimetrie	 (differential	 scanning	 calorimetry,	




Dynamischen	 Leistungsdifferenzkalorimeter	 gearbeitet.	 Dazu	 stand	 ein	
Diamond	DSC‐Kalorimeter	und	die	dazugehörige	Software	Pyris	zur	Verfü‐
gung	(beides	von	Perkin‐Elmer,	Waltham,	MA,	USA).	
Die	 Glasübergangstemperatur	 der	 maximal	 gefrierkonzentrierten	 Lösung	
(Tg’)	ist	eine	der	wichtigsten	Kenngrößen	in	der	Formulierungsentwicklung	







Die	 zu	 untersuchenden	 Lösungen	 wurden	 vor	 der	 kalorimetrischen	 Ver‐
messung	 sterilfiltriert,	 um	 heterogene	 Verunreinigungen	 abzutrennen,	 da	
diese	als	Kristallisationskeim	wirken	könnten	(Cochran	und	Nail,	2009).	Um	
Ungenauigkeiten	der	Einwaage	durch	Verdunsten	des	Wassers	zu	vermei‐
den,	wurde	 zunächst	 der	 Aluminiumtiegel	mitsamt	Deckel	 auf	 der	Mikro‐
waage	tariert.	Dann	wurden	40	µl	der	Lösung	 in	den	Tiegel	pipettiert	und	
dieser	hermetisch	verschlossen.	Erst	dann	wurde	die	Einwaage	notiert.	Zur	
Auswertung	 der	Messungen	wurde	 stets	 der	 Aufheizschritt	 betrachtet,	 da	
dort	thermisch	schwache	Ereignisse	wie	Tg’	deutlicher	zu	erkennen	sind	als	
in	der	Abkühlkurve	(Gloger,	2002).	Es	wurde	zunächst	das	Peakmaximum	
der	 ersten	 Ableitung	 der	 Heizkurve	 ermittelt,	 da	 thermisch	 schwache		
Ereignisse	 mit	 dieser	 Methode	 besser	 auffindbar	 sind	 (Levine	 und	 Slade,	
1988).	 Anschließend	 wurde	 der	 so	 identifizierte	 Glasübergang	 graphisch	
durch	 Extrapolation	 der	 halben	 spezifischen	 Wärmekapazität	 (half	 Cp	
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extrapolated)	 ermittelt.	 Abbildung	 3.7	 zeigt	 exemplarisch	 die	 graphische	









2005).	 Das	 Messsystem	 besteht	 aus	 einem	 Lichtmikroskop	 und	 einem	
Probentisch.	 Dieser	 besteht	 aus	 einer	 evakuierbaren	 Vakuumkammer,	 in	
der	ein	kühl‐	und	beheizbarer	Silberblock	steht.	Ähnlich	wie	bei	der	DSC	ist	
es	 durch	 eine	 entsprechende	 Temperatursteuerung	 möglich,	 die	 Probe	






eine	 Glasscheibe,	 die	 auf	 dem	 Silberblock	 liegt,	 pipettiert	 und	 durch	 eine	
weitere	 Glasscheibe	 abgedeckt.	 Zwischen	 die	 beiden	 Glasscheiben	 wurde	
ein	metallischer	Ring	gelegt,	um	die	Probendicke	in	allen	Versuchen	nahezu	
konstant	 zu	 halten.	 Danach	 wurde	 die	 Vakuumkammer	 verschlossen	
(Ibrahim,	 2010).	 Um	 den	 Gefriertrocknungsprozess	 zu	 simulieren,	 wurde	
die	Probe	mittels	flüssigen	Stickstoffs	zunächst	eingefroren.	Nach	Einstellen	
des	Vakuums	wurde	die	Temperatur	des	Silberblocks	nun	erhöht,	wodurch	
das	 Eis	 am	 Rand	 der	 Probe	 zu	 sublimieren	 begann.	 Im	 weiteren	 Verlauf	
wandert	 diese	 Sublimationsfront	 in	 Richtung	 Mitte	 des	 aufgebrachten	
Tropfens.	 Ist	der	„onset	of	collapse“	erreicht,	macht	sich	dies	 in	beginnen‐









in	 welchem	 Temperaturbereich	 die	 Probe	 kollabiert,	 ist	 es	 grundlegend	













meter	 (Stoe	 &	 Cie	 GmbH,	 Darmstadt,	 Deutschland),	 welches	 CuKα1‐
Strahlung	 emittiert.	 Zur	Beurteilung,	 ob	 die	 Lyophilisate	 kristallin,	 teilkri‐
stallin	 oder	 amorph	 vorliegen,	 dienten	 Transmissionsmessungen.	 Dabei	
wurde	die	Probe	zwischen	zwei	Mylar®‐Folien	fixiert	und	auf	einem	rotie‐
renden	Probenteller	befestigt.	Die	gebeugte	Röntgenstrahlung	wurde	dann	
über	 einen	 ortsempfindlichen	 Proportionalzähler	 detektiert	 und	 anschlie‐
ßend	 in	 ein	 charakteristisches	 Röntgendiffraktogramm	 umgewandelt.	
Während	 kristalline	 Substanzen	 charakteristische	Beugungsintensitätsma‐
xima	 in	 Form	 von	 Peaks	 zeigen,	 weisen	 amorphe	 Stoffe	 nur	 eine	 diffuse	
Streuung	 auf,	 die	 als	 sogenanntes	 „Halo“	 bezeichnet	 wird	 (Zhang	 et	 al.,	
2009).	 Abbildung	 3.9	 zeigt	 beispielhaft	 Röntgendiffraktogramme	 einer	
amorphen	 und	 einer	 kristallinen	 Substanz.	 Des	 Weiteren	 wurden		
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Reflexionsmessungen	 in	 Kombination	 mit	 einer	 Feuchtezelle	 VGI2000M	
(Surface	Measurement	Systems	Ltd.,	London,	UK)	durchgeführt.	Dabei	wird	
die	 Probe	 in	 einer	 Atmosphäre	 einstellbarer	 Feuchte	 und	 Temperatur	
gehalten,	 während	 die	 Messung	 stattfindet.	 Auf	 diese	 Weise	 lassen	 sich	
Veränderungen	 in	der	Morphologie	der	Probe	 in	Abhängigkeit	von	Feuch‐
tigkeit	und	Temperatur	aufzeigen.	
STOE Powder Diffraction System 11-Jun-09 
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Stickstoffstroms	 in	 10%‐Schritten	 von	 0%	 auf	 90%	 angehoben	 und	 im	
Anschluss	 wieder	 schrittweise	 gesenkt.	 Jeder	 Feuchtigkeitsschritt	 wurde	
bis	 zur	 Massekonstanz	 der	 Proben,	 definiert	 als	 Masseänderung		
dm/dt	<	0,0005%	oder	bis	zu	einer	maximalen	Dauer	von	120	Minuten	pro	
Feuchtestufe	aufrechterhalten.	Dieser	Zyklus	wurde	ein	Mal	wiederholt,	um	
reversible	Änderungen	der	 Sorption	 von	 irreversiblen	Änderungen	unter‐
scheiden	 zu	 können.	 Die	 Auswertung	 erfolgte	 mit	 der	 Software	 DVSWin	





Zur	 Ermittlung	 der	 Restfeuchte	 der	 gefriergetrockneten	 Formulierungen	
wurde	 das	 Titrationsverfahren	 nach	 Karl	 Fischer	 verwendet.	 Dazu	 diente	
eine	V20	Compact	KF	Volumeter	(Mettler	Toledo	GmbH,	Giessen,	Deutsch‐
land).	Die	Methode	 ist	 für	die	quantitative	Bestimmung	von	Wasser	spezi‐
















Die	 in	 dieser	 Arbeit	 gezeigten	 rasterelektronenmikroskopischen	 Aufnah‐
men	wurden	mit	 einem	 Zeiss	 DSM	 940	 Rasterelektronenmikroskop	 (Carl	
Zeiss	 NTS	 GmbH,	 Oberkochen,	 Deutschland)	 aufgenommen.	 Dazu	 wurde	
zunächst	 das	 jeweilige	 Probenmaterial	 auf	 einen	mit	 leitfähiger	 Folie	 be‐





sprechend	 leitfähig	 zu	machen.	 Die	 Proben	wurden	mit	 Beschleunigungs‐





de	mit	 dem	 Architect®	 CI	 8200	 Insulin	 System	 der	 Firma	 Abbott	 (Abbott	
Laboratories,	Abbott	Park,	IL,	USA)	evaluiert.	Architect®	Insulin	ist	ein	Ein‐
Schritt‐Immunoassay	 zum	 Nachweis	 von	 Insulin	 human	 in	 Humanserum	
oder	 –plasma	 und	 beruht	 auf	 der	 Technik	 des	 Chemilumineszenz‐
Mikropartikelimmunoassays	(CMIA)	mit	flexiblen	Assayprotokollen,	die	als	
Chemiflex	 bezeichnet	 wird	 (Moriyama	 et	 al.,	 2006).	 Die	 Probe,	 in	 diesen	
Untersuchungen	 Lösungen	 oder	 rekonstituierte	 Lyophilisate,	 die	mit	 anti‐





Chemilumineszenzreaktion	 ausgelöst	 wird.	 Diese	 wird	 in	 relativen	 Licht‐
einheiten	 (RLE)	 gemessen.	 Die	 Menge	 an	 Insulin	 human	 ist	 zu	 den	 vom	
optischen	System	gemessenen	RLE	direkt	proportional	(Klingler,	2009).	Da	
der	Messbereich	des	 Immunoassays	 zwischen	1	und	300	µU/ml	 liegt	 und	






Zur	 Beurteilung	 der	 Aerosolisierbarkeit	 der	 entwickelten	 Lyophilisate	
sowie	 zur	 Ermittlung	 der	 für	 die	 Charakterisierung	 pharmazeutischer	
Aerosole	wichtigen	 Parameter	 Feinpartikeldosis	 (FPD),	 Feinpartikelfrakti‐
on	 (FPF),	 massebezogener	 medianer	 aerodynamischer	 Durchmesser	
(MMAD)	 sowie	 dessen	 geometrischer	 Standardabweichung	 (GSD)	 wurde	
der	 Next	 Generation	 Pharmaceutical	 Impactor	 (NGI)	 herangezogen.	 Zur	
eigentlichen	Messung	wird	zunächst	der	zu	verwendende	Inhalator	fest	an	

















































tific	 Ltd.,	 Nottingham,	 UK)	 ermittelt,	 die	 dann	 die	 Messflussrate	 zur	 Be‐
stimmung	der	Aerosolisierbarkeit	der	Lyophilisate	darstellt.	Die	Dauer	des	
Luftdurchflusses	muss	 während	 der	 Messung	 so	 eingestellt	 werden,	 dass	
pro	Messung	 4	 Liter	 Luft	 durch	 den	 Inhalator	 gezogen	werden.	 Dies	 ent‐
spricht	 dem	 mittleren	 Einatemvolumen	 eines	 erwachsenen	 Mannes	 bei	
forcierter	Inhalation	(Westmeier,	2008).	Kurz	vor	der	Messung	wurden	die	




lisate	 wurden	 die	 jeweiligen	 impaktierten	 Aerosolpartikel	 mit	 0,001	 M	
Salzsäure	aufgenommen	und	zur	Quantifizierung	an	der	HPLC	vermessen.	
Die	 Ergebnisse	 der	 HPLC‐Analyse	 wurden	 anschließend	 in	 die	 Auswer‐
tungssoftware	 CITDAS	 (Copley	 Scientific	 Ltd.,	 Nottingham,	 UK,	 Version	
3.00)	 transferiert	 und	 daraus	 die	 charakteristischen	 Parameter	 FPF,	 FPD,	
MMAD,	Rachendeposition	sowie	der	Insulinrückstand	im	Vial	und	im	Inha‐









mFPDmFPF %100*55   	 (3.7)	
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Mg	 ist	 definiert	 als	 die	 Summe	 der	 Insulinmassen	 aller	 Abscheideschalen,	
des	Rachens,	des	Vials	und	des	Inhalators.		












mFPDmFPF %100*55   	 (3.8)	
MNGI	ist	definiert	als	die	Summe	der	in	den	NGI	abgegebenen	Insulinmassen,	























elle	 Degradationsreaktionen	 des	 Insulins	 zu	 verlangsamen	 (Brange	 et	 al.,	
1992).	Die	verwendete	mobile	Phase	bestand	zu	28%	aus	Acetonitril	und	zu	










entgast.	 Die	 Flussrate	 betrug	 1	 ml/min.,	 das	 Einspritzvolumen	 50	 µl.	 Als	
stationäre	Phase	diente	eine	HyPurity	Advance‐Säule	(Thermo	Fisher	Scien‐
tific,	Waltham,	MA,	USA),	150	x	4,6	mm,	Partikelgröße	3	µm.	Die	Kalibrie‐










bedingte	 Schwankungen	 in	 der	 natürlichen	 Umgebungsfeuchte	 die	 Mess‐
werte	verfälschen	könnten.	Es	wurde	bei	21°C	und	35%	relativer	Feuchte	
gearbeitet,	wobei	Schwankungen	in	der	Temperatur	von	±1°C,	in	der	Feuch‐




Zur	 Planung,	 Umsetzung	 und	 Auswertung	 statistischer	 Versuchspläne	
wurde	 die	 Software	 Design‐Expert®	 8	 (Stat‐Ease,	 Inc.,	 Minneapolis,	 USA)	




jeder	 Faktor	 einzeln	 untersucht	 werden	 würde.	 Außerdem	 lassen	 sich	
durch	geschickte	Versuchsplanung	Projektlaufzeiten	um	40‐75%	verkürzen	
(Kleppmann,	2009).	Zur	Untersuchung	von	Prozessparametern	der	Gefrier‐
trocknung,	 Parametern	 zur	 Formulierungsentwicklung	 und	 die	 Entwick‐















Trocknung	 aus,	 haben	 also	 nur	 begrenzte	 Stabilisierungsfähigkeiten	 (ver‐
gleiche	 Kapitel	 2.1.3).	 Prominente	 Vertreter	 sind	 Mannitol	 und	 Glycin	
(Varshney	et	al.,	 2007).	 Insbesondere	Formulierungen,	die	 einen	geringen	
Feststoffanteil	besitzen	(unter	1%),	können	während	der	Primärtrocknung	
durch	 den	Wasserdampfstrom	 aus	 dem	Produkt	 und	 durch	 das	 angelegte	
Vakuum	aus	dem	Vial	herausgetragen	werden,	so	dass	in	diesen	Fällen	ein	
Einsatz	von	Gerüstbildnern	sinnvoll	ist	(Jennings,	1999).	
Stabilisatoren:	 Die	 Verwendung	 von	 Kryo‐	 und	 Lyoprotektoren	 ist	 für	
nahezu	 jedes	 Protein	 essentiell.	 Kryoprotektoren	 schützen	 das	 Protein	
während	 des	 Einfrierens.	 Das	 Stabilisierungsprinzip	 ist	 der	 bevorzugte	
Ausschluss	(preferential	exclusion)	der	Hilfsstoffmoleküle	von	der	Protein‐
oberfläche,	wodurch	das	 Protein	 selbst	 stärker	 hydratisiert	wird	 (verglei‐




nen:	 zum	einen	die	 „water	 replacement	 theory“,	wonach	der	Hilfsstoff	die	
Rolle	 des	Wassers	 übernimmt	 und	 ein	 Netzwerk	 aus	Wasserstoffbrücken	
mit	dem	Protein	aufbaut,	was	letztlich	zur	Erhaltung	der	räumlichen	Gestalt	
führt;	 zum	 anderen	 die	 „vitrification	 theory“,	 wonach	 die	 Stabilisierung	
dadurch	zustande	kommt,	dass	sich	die	glasartig	erstarrenden	(amorphen)	
Hilfsstoffmoleküle	um	die	ebenfalls	amorph	vorliegenden	Proteinmoleküle	
legen.	 Bedingt	 durch	 die	 hohe	 Viskosität	 der	 amorphen	 Strukturen	 sind	
Degradationsreaktionen	stark	verlangsamt.	Zum	Einsatz	 sowohl	als	Kryo‐,	
als	 auch	 als	 Lyoprotektoren	 kommen	 Polyole	 wie	 beispielsweise	 Zucker	
und	 Zuckeralkohole	 (darunter	 häufig	 Disaccharide	 wie	 Saccharose	 und	
Trehalose),	 aber	 auch	 Aminosäuren	 (L‐Lysin,	 L‐Leucin),	 Polymere		
(Dextrane,	 Polyvinylpyrrolidon,	 Gelatine)	 kommen	 zur	 Anwendung.	Dabei	
muss	 für	 jedes	 Protein	 die	 optimale	 Hilfsstoffkomposition	 und		
‐konzentration	 ermittelt	 werden.	 Die	 Angaben	 zum	 Verhältnis	 zwischen	
Stabilisator	 und	 Protein	 schwanken	 in	 der	 Literatur,	 sie	 reichen	 von	 1:1	
(Gieseler,	2008)	bis	1:360	(Cleland	et	al.,	2001).	
Puffersubstanzen:	 Zur	 Einstellung	 des	 für	 das	 Protein	 optimalen	 pH‐
Wertes	werden	Puffer	 eingesetzt.	 Ihre	Verwendung	 ist	 nicht	 unproblema‐
tisch,	 da	 das	 Ausfallen	 eines	 Puffersalzes	 beim	 Einfrierprozess	 zu	 einer	




(Chang	 und	 Randall,	 1992)),	 was	 sich	 negativ	 auf	 die	 Trocknungsdauer	
auswirkt,	 da	 bei	 tieferen	 Temperaturen	 getrocknet	 werden	 muss.	 Daher	



























1.2,	 Zielsetzung).	 Jedes	 Lyophilisat	 als	 Einzeldosisarzneiform	 sollte	 1	 mg	
Insulin	human	entsprechend	30	 Internationalen	Einheiten	(I.E.)	enthalten.	
30	 I.E.	 pulmonal	 appliziertem	 Insulin	 human	 entsprechen	 3	 I.E.	 subkutan	





Mechanische	 Stabilität:	 Um	 eine	 erfolgreiche	 Lyophilisation	 ohne	 Pro‐
duktkollaps	und	damit	dem	Verlust	der	porösen	Struktur	zu	gewährleisten,	
durfte	die	Produkttemperatur	während	der	Trocknung	Tg’	und	vor	allem	Tc	
nicht	 überschreiten.	 Da	 die	 verwendeten	 Gefriertrockner	 jedoch	 nicht	
ermöglichten,	 das	 Produkt	 trotz	 Einfrierens	 über	 Nacht	 reproduzierbar	
tiefer	als	‐28°C	zu	kühlen,	wurde	die	minimal	tolerierbare	Tg’	auf	‐27°C	oder	
höher	 festgelegt,	 wobei	 mehrere	 Grad	 Celsius	 „Sicherheitsabstand“	 von	
Vorteil	wären.	Dies	hatte	großen	Einfluss	auf	die	Auswahl	der	Hilfsstoffe,	da	
die	Tg’s	vieler	potentiell	geeigneter	Hilfsstoffe	zu	tief	 lagen.	Die	Tg’	und	die	
Kollapstemperatur	 (Tc)	 der	 Formulierungen	 wurden	 mittels	 DSC	 bzw.	
mittels	„freeze‐dry	microscopy“	(FDM)	evaluiert.	
(Protein)‐Stabilität	 der	 Formulierungen:	 Die	 Formulierung	 sollte	 das	
Modellprotein	vor	 jeglicher	Art	physikalischer	und	 chemischer	Denaturie‐
rung	 schützen,	 sowohl	 während	 der	 Gefriertrocknung,	 als	 auch	 bei	 Lage‐
rung.	Dazu	sollten	glasartig	erstarrende	Hilfsstoffe	verwendet	werden,	die	
nach	der	Lyophilisation	amorph	oder	 teilkristallin	mit	großem	amorphem	
Anteil	 vorliegen.	 Die	 Proteinaktivität	wurde	mithilfe	 eines	 Chemilumines‐
zenz‐Mikropartikelimmunoassays	 am	 Städtischen	 Krankenhaus	 Kiel	 be‐
stimmt.	
Verträglichkeit	der	Hilfsstoffe:	Die	Auswahl	der	verwendeten	Hilfsstoffe	
erfolgte	 nach	 Verträglichkeit.	 Es	 wurden	 nur	 körpereigene	 Substanzen	
verwandt.	Die	Ausnahme	ist	Polysorbat	80,	das	aber,	wie	bereits	in	Kapitel	






bild	 des	 Lyophilisates	 ein	 Kriterium	 in	 der	 Formulierungsentwicklung.	
Auch	wenn	 die	Wirksamkeit	 eines	 Produktes	 nicht	 unbedingt	mit	 seinem	
Aussehen	 korreliert,	 so	 ist	 spätestens	 bei	 der	 Vermarktung	 das	 Aussehen	
ein	wichtiger	Aspekt.	
Aerosolisierbarkeit	der	Lyophilisate:	Ziel	war,	das	Lyophilisat	derart	zu	
aerosolisieren,	 so	 dass	 eine	möglichst	 hohe	 Feinpartikelfraktion	mit	mög‐

















Zunächst	 wurde	 ein	 Screening	 nach	 potentiell	 geeigneten	 Hilfsstoffen	 für	
die	 zu	 aerosolisierenden	 Lyophilisatzubereitungen	 durchgeführt.	 Durch	
Literaturrecherche	 wurden	 allgemein	 gebräuchliche	 Substanzen	 identifi‐
ziert	und	anschließend	erste	Voruntersuchungen	durchgeführt.	Yamashita	
et	al.	(2003)	beschreiben	in	ihrem	Patent	„dry	powder	inhalation	system	for	
transpulmonary	 administration“	 die	 Verwendung	 von	 Aminosäuren	 als	
optimal	hinsichtlich	der	Dispergierbarkeit	der	Lyophilisate.	Gerade	hydro‐






Ermittlung	 der	 kritischen	 Formulierungsparameter	 Glasübergangstempe‐
raturen	der	maximal	gefrierkonzentrierten	Hilfsstofflösungen	und	Kollaps‐
temperaturen	der	Formulierungen,	ermittelt	per	DSC	und	FDM	
































Am	 Ende	 der	 Evaluation	wurden	 L‐Glutaminsäure,	myo‐Inositol,	 L‐Leucin	
und	Polysorbat	 80	 ausgewählt,	 die	 im	Folgenden	 zunächst	 charakterisiert	










Basis	 der	 zu	 entwickelnden	 Formulierung.	 Zunächst	 musste	 das	 Insulin	
gelöst	werden.	Das	Europäische	Arzneibuch	schlägt	verdünnte	Mineralsäu‐
ren	 vor,	 da	 Insulin	 in	moderat	 saurem	Milieu	 besser	 löslich	 ist	 (Ph.	 Eur.,	
2008b).	 Im	 Rahmen	 dieser	 Arbeit	 wurden	 L‐Glutaminsäurelösungen	 ver‐
schiedener	Konzentrationen	zum	Lösen	des	 Insulins	verwendet.	Es	waren	




linlösung	 in	0,001	M	HCl	ermittelt	–	sie	 lag	bei	 ‐24°C	(Abbildung	4.1).	Die	





Röntgendiffraktometrische	 Untersuchungen	 zeigten	 sowohl	 im	 Ausgangs‐







Dies	war	 zu	erwarten,	da	 zum	einen	der	Einfrierprozess	 zu	 schnell	 ablief,	
um	eine	Kristallisation	des	Insulins	zu	ermöglichen	und	zum	anderen	eine	
Kristallisation	 aufgrund	der	Molekülgröße	und	 ‐form	nicht	bevorzugt	war	
(Craig	 et	 al.,	 1999).	 Die	 DVS‐Analyse	 des	 reinen	 Insulinlyophilisates	





































Sie	 ist	 Lösungsvermittler	 für	 das	 Insulin,	 hat	 proteinstabilisierende	 Funk‐	
tion	 und	 bildet	 das	 Gerüst	 des	 Lyophilisates.	 Die	 Verwendung	 von		
L‐Glutaminsäure	 als	Hilfsstoff	 in	 der	 Gefriertrocknung	 ist	 nicht	 unbedingt	
weit	 verbreitet,	 beruht	 jedoch	auf	 guten	Argumenten.	L‐Glutaminsäure	 ist	
ubiquitär	 im	menschlichen	Organismus	 vorhanden.	 Kryoprotektive	 Eigen‐
schaften	wurden	 bisher	 zwar	 kaum	publiziert,	 es	 ist	 jedoch	 anzunehmen,	
dass	 L‐Glutaminsäure	 analog	 zu	 den	 meisten	 Aminosäuren	 und	 kleinen	




konnte	 (1983).	 Sie	 bietet	 fünf	 Wasserstoffbrückenakzeptoren	 und	 drei	
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Donoren	 pro	 Molekül	 (Drug	 Bank,	 2010).	 Demnach	 ist	 sie	 befähigt,	 ein	
Protein	 nach	 dem	Prinzip	 der	 „water	 replacement	 theory“	 durch	Wasser‐
stoffbrückenbindungen	zu	schützen,	was	die	Verwendung	als	Lyoprotektor	
ermöglicht.	Bestätigt	wird	diese	Annahme	durch	röntgendiffraktometrische	
Untersuchungen	 eines	 reinen	 Glutaminsäurelyophilisates.	 Abbildung	 4.4	












































Zyklus	1	Sorp. Zyklus	1	Desorp. Zyklus	2	Sorp. Zyklus	2	Desorp.
	
Abbildung	4.6:		 Sorptionsisothermen	des	L‐Glu	Lyophilisates	
Das	 Lyophilisat	 nimmt	 im	 ersten	 Zyklus	 0,69%	 Wasser	 auf,	 welches	 an‐
schließend	 vollständig	 desorbiert	 wird.	 Im	 zweiten	 Zyklus	 erfolgt	 eine	
verringerte	 Sorption	 von	 0,51%	 Wasser.	 Auffällig	 ist	 die	 Abnahme	 der	
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Masse	 unter	 die	 Einwaagemarke	 im	 darauf	 folgenden	 Desorptionsschritt.	
Möglicherweise	 ist	an	amorphe	Strukturen	gebundenes	Wasser	desorbiert	




säuren	 als	 Stabilisator	 für	 aerosolisierbare	 Formulierungen	 im	 Rahmen	
dieser	Arbeit	eingesetzt	wurde.	Es	 ist	 im	Hinblick	auf	die	Aerosolisierbar‐
keit	 anderen	 Polyolen	 überlegen,	 da	 es	 im	 Gegensatz	 zu	 untersuchten		
Zuckeralkoholen	 wie	 beispielsweise	 Isomalt	 (25%	 Wasseraufnahme	 in	
lyophilisierter	 Form)	 nur	wenig	Wasser	 aufnimmt.	 Die	 Tg’	 liegt	mit	 ‐35°C	
(Abbildung	4.7)	unterhalb	der	erreichbaren	Temperatur	der	zur	Verfügung	









Problematisch	 ist	 die	 Rekristallisation	 bei	 Lagerung,	 die	 in	 Abbildung	 4.8	





Sorptionsuntersuchungen	 an	 einem	 Lyophilisat	 der	 gleichen	 Charge,	 die	
bereits	 nach	 einem	 Monat	 Lagerung	 durchgeführt	 wurden,	 zeigten	 eine	
spontane	Rekristallisation	des	myo‐Inositols	bei	nur	9%	relativer	Feuchte	
(Abbildung	4.9)	unter	Aufnahme	von	1,7%	Wasser.	Diese	Tatsache	deutet	
auf	 die	 Bildung	 eines	Monohydrates	 hin.	Die	 Einwaage	 an	 lyophilisiertem	
myo‐Inositol	nach	dem	Trocknungsschritt	(0%	rF	für	zwei	Stunden)	betrug	
9,6239	 mg,	 was	 bei	 Zugrundelegung	 des	 Molekulargewichtes	 von		
180,16	 g/mol	 0,053	 mmol	 entspricht.	 Die	 Masse	 nach	 dem	 ersten		
Sorptionszyklus	betrug	9,8006	mg,	was	bei	Zugrundelegung	eines	Moleku‐
largewichtes	 des	 myo‐Inositol‐Monohydrates	 von	 198,18	 g/mol		
0,049	mmol	entspricht.	Die	errechneten	Molekularmassen	sind	zwar	nicht	
identisch,	aber	sehr	ähnlich,	was	diese	These	stützt.	Dieses	im	ersten	Zyklus	
entstandene	 kristalline	 myo‐Inositol‐Monohydrat	 zeigte	 im	 zweiten		
Sorptionszyklus	kaum	Wasseraufnahme.	Die	Rekristallisation	bei	Lagerung	























nach	Ansicht	mehrerer	Autoren	 einen	 positiven	Einfluss	 auf	 die	Aerosoli‐
sierbarkeit	habe,	zumindest	was	sprühgetrocknete	Formulierungen	betrifft	
(Minne	 et	al.,	 2008;	 Padhi	 et	al.,	 2009;	 Seville	 et	al.,	 2007).	 Des	Weiteren	
wurde	 es	 in	 einer	 Patentschrift	 als	 alleiniger	 Stabilisator	 für	Wachstums‐
hormone	 beschrieben	 (Sörensen,	 1997).	 Abbildung	 4.10	 zeigt	 einen	 Glas‐
übergang	der	L‐Leucinlösung	bei	‐26°C	und	einen	Rekristallisationspeak	bei	
‐6°C.	 Somit	 gehört	 L‐Leucin	 analog	 zu	 L‐Glutaminsäure	 zu	 den	 partiell	
kristallisierenden	 Substanzen.	 Das	 Rekristallisationsereignis	 bei	 ‐38°C	
spielt	 für	 die	 Anwendung	 als	 Stabilisator	 keine	 Rolle,	 da	 solch	 niedrige	
Temperaturen	 während	 der	 Trocknung	 nicht	 erreicht	 werden.	 L‐Leucin	














erwartungsgemäß	 niedriger:	 Im	 ersten	 Zyklus	 wurde	 nur	 0,26%	 Wasser	























Die	Verwendung	nichtionischer	Tenside	 ist	weit	 verbreitet	 in	der	Gefrier‐
trocknung.	Es	sollte	geprüft	werden,	ob	Polysorbat	80	zusätzlich	zu	seinen	
aggregationsinhibitorischen	Eigenschaften	weitere	Vorteile	hinsichtlich	der	
Aerosolisierbarkeit	 der	 Lyophilisate	 aufweist.	 Die	 verwendete	 Kon‐	
zentration	 lag	 im	 Bereich	 von	 0,1	 bis	 1	 mg/ml.	 Aufgrund	 des	 flüssigen	



















Myo‐Inositol	 10	mg/ml	 –	 ‐35°C,	‐9,5°C	









Nachdem	die	Hilfsstoffe	 ausgewählt	und	 charakterisiert	wurden,	 sollte	 im	
folgenden	Schritt	die	Formulierung	zusammengestellt	werden.	Um	diese	in	
ein	inhalierbares	Aerosol	zu	überführen,	sollte	das	zu	entwickelnde	Lyophi‐
lisat	 sehr	 porös	 sein,	 dementsprechend	 sollte	 der	 Feststoffanteil	 pro		
Lyophilisat	möglichst	gering	sein.	Laut	Yamashita	et	al.	 (2003)	 ist	die	Ver‐
wendung	 von	 1	 mg	Wirkstoff	 und	 20%	 Hilfsstoff,	 bezogen	 auf	 die	 Wirk‐
stoffmasse,	 besonders	 geeignet.	 Des	Weiteren	 sind	 Füllvolumina	 von	 200	
bis	500	µl	pro	Vial	genannt.	Dies	entspräche	im	Fall	von	500	µl	einem	Fest‐













Formulierung	 Insulin	 L‐Glu	 Polysorbat	80 myo‐Inositol	 L‐Leu	
1	 1	mg	 2	mg	 0,1	mg	 –	 –	
2	 1	mg	 2	mg	 0,1	mg	 1	mg	 –	






Nach	 der	 Fox‐Gleichung,	 einer	 Vereinfachung	 der	 Gordon‐Taylor/Kelley‐



















Voraussetzung	 ist,	 dass	 die	 Komponenten	 der	 Lösung	 die	 gleiche	 Dichte	
besitzen.	Da	dies	nicht	der	Fall	ist,	sind	die	Ergebnisse	der	Berechnung	nur	









von	 ‐33°C	aufweist.	Dies	war	nicht	 zu	erwarten,	da	eine	 reine	Lösung	aus		
L‐Leucin	(3	mg/ml)	einen	Glasübergang	bei	‐25°C	zeigt	(siehe	Kapitel	4.3.4)	
und	die	übrigen	Komponenten	mit	Ausnahme	von	Polysorbat	80	eine	ähnli‐
che	 oder	 höhere	 Tg’	 aufweisen,	 so	 dass	 die	 Gesamt‐Tg’	 hätte	 höher	 sein	
müssen.	Weiterhin	 ist	 der	 Rekristallisationspeak	 der	 Lösung	 bei	 ‐11°C	 zu	








Mindestens	 genau	 so	 bedeutend,	 wenn	 nicht	 sogar	 noch	 bedeutender	 als	
die	Tg’	ist	die	Kollapstemperatur	Tc	der	Formulierung	und	die	Temperatur,	
bei	der	die	Poren	beginnen,	aufgrund	der	durch	Erniedrigung	der	Viskosität	
erlangten	 molekularen	 Mobilität	 zusammenzufließen.	 Diese	 Temperatur	
wird	als	„onset	of	collapse“	bezeichnet.	Folglich	ist	Toc	die	Temperatur,	bei	
der	der	Kollaps	der	fragilen,	bereits	lyophilisierten	Strukturen	beginnt.	Die	
Toc	 ist	 deshalb	 aussagekräftiger	 und	 gerade	 im	 Hinblick	 auf	 die	 Aerosoli‐
sierbarkeit	 der	 Lyophilisate	 bedeutender	 als	 Tg’,	 da	 ihre	 Messmethode	
(beschrieben	 in	Kapitel	 3.2.2.2)	 den	Gefriertrocknungsprozess	 im	Kleinst‐
maßstab	 simuliert	 und	 nicht	wie	 die	 DSC	 ein	 statisches	 Phänomen	misst.	




beginnende	 Produktkollaps	 direkt	 am	 Mikroskop	 verfolgt	 werden	 kann.	











ten	 Strukturen	 äußert.	 Im	 rechten	 Bild	 kollabiert	 die	 Struktur	 dann	 voll‐
ständig.	In	diesem	Fall	wäre	die	Trocknung	also	mit	einer	Produkttempera‐
tur	von	unter	‐28°C	durchzuführen.	Die	gemessenen	Werte	decken	sich	gut	
mit	 der	 ermittelten	 Tg’.	 Oftmals	 liegt	 die	 Kollapstemperatur	 wenige	 Grad	
Celsius	über	der	Tg’	 (Kadoya	et	al.,	2010).	Abbildung	4.15	zeigt	unter	glei‐

















des	 L‐Leucins	 bei	 ‐11°C.	 Möglicherweise	 stellen	 die	 durchscheinenden	
Bereiche	im	rechten	Bild	rekristallisiertes	L‐Leucin	dar,	das	aufgrund	seiner	
erworbenen	 Kristallstruktur	 lichtdurchlässiger	 ist.	 Dies	 ist	 aber	 nur	 eine	




Formulierung	 T	g’	errechnet	 Tg’	ermittelt	 Toc	 Tc	




3	 ‐20°C	 ‐33°C	 –	 –	
Es	 fällt	 auf,	 dass	die	Vorberechnungen	der	Tg’s	nicht	mit	den	gemessenen	
Werten	korrelieren;	sie	liegen	in	etwa	10°C	zu	hoch.	Die	Formulierungen	2	
und	3	 zeigen	einen	 zu	 tiefen	 „onset	 of	 collapse“.	Derart	niedrige	Produkt‐
temperaturen	 von	 ‐31°C	 wurden	 zwar	 bei	 Nutzung	 des	 Pilotmaßstab‐
Gefriertrockners	 zum	Teil	 erreicht;	 dies	 geschah	 jedoch	 in	 nicht	 reprodu‐
zierbarer	Weise	und	war	stark	von	den	Umgebungsbedingungen	abhängig.	







Abbildung	 4.17	 zeigt	 die	 drei	 lyophilisierten	 Modellformulierungen	 nach	
sieben	Monaten	 Lagerung	 bei	 Raumtemperatur.	 Die	 Erkenntnisse	 aus	 der	
Evaluierung	 der	 kritischen	 Formulierungsparameter	 bestätigen	 sich	 bei	
Formulierung	 2.	 Die	 für	 eine	 erfolgreiche	 Trocknung	 essentielle	 Produkt‐
temperatur	<	Toc	wurde	nicht	erreicht.	Das	Lyophilisat	2	ist	im	Vergleich	zu	
den	 erfolgreich	 getrockneten	 Produkten	 3	 und	 1	 kollabiert.	 Es	 kam	 zwar	
nicht	zu	vollständigem	Verlust	der	Struktur,	jedoch	lässt	sich	eine	Reduzie‐
rung	des	Lyophilisatdurchmessers	schon	mit	bloßem	Auge	feststellen.	Dies	






Die	 Hypothese	 des	 partiellen	 Kollapses	 der	 Formulierung	 2	 wird	 durch	
Abbildung	4.18	bestätigt.	Ungeordnete,	wabenartige	Formierungen,	wie	sie	
für	Lyophilisate	typisch	wären,	sind	einem	Netzwerk	aus	stäbchenförmigen	




Verlust	 der	 dreidimensionalen	 Struktur	 des	Netzwerks	 fließt	 das	 Produkt	






bei	 Produkttemperaturen	 getrocknet	 werden	 konnte,	 die	 unterhalb	 des	

















nach	 Lagerung	 kristallin	 vorliegen,	 wurden	 röntgendiffraktometrische	
Messungen	 einzelner	 Lyophilisate	 durchgeführt.	 Abbildung	 4.20	 führt	 die	
Diffraktogramme	der	Formulierungen	1	bis	3	 auf.	 Formulierung	1	 ist	 teil‐
kristallin	 und	 ähnelt	 bei	 genauerer	 Betrachtung	 sehr	 stark	 dem	 reinen		
L‐Glutaminsäurelyophilisat	(Abbildung	4.4	rechts).	Ein	Teil	des	Hilfsstoffes	
ist	 rekristallisiert,	 jedoch	 scheint	 das	 amorph	 vorliegende	 Insulin	 eine	
Rekristallisation	 in	 dem	 Maße	 wie	 bei	 dem	 reinen	 L‐Glutaminsäure‐
lyophilisat	 zu	 verhindern,	 da	 die	 Peaks	 im	Diffraktogramm	nicht	 so	 stark	
ausgeprägt	 sind.	 Formulierung	 2,	 die	 neben	 L‐Glutaminsäure	 noch	 myo‐
Inositol	 enthält,	 zeigt	 ebenfalls	 einen	 teilkristallinen	 Aufbau.	 Bei	 einem	








ist	 eindeutig	 dem	L‐Leucin	 zuzuordnen	 (vergleiche	Abbildung	 4.11	 links),	












Anschließend	 wurde	 der	 Einfluss	 von	 erhöhter	 Temperatur	 und	 höherer	
Luftfeuchtigkeit	 auf	 das	 Röntgenbeugungsmuster	 der	 Formulierung	 1	 un‐
tersucht	(Abbildung	4.21).	Die	vordere	Kurve	zeigt	das	Lyophilisat	bei	30°C	
und	 10%	 relativer	 Feuchte.	 Die	 teilkristallinen	 Peaks,	 die	 die	 Probe	 bei	
Transmissionsmessungen	 aufwies,	 sind	 hier	 nicht	 in	 der	 Deutlichkeit	 zu	
erkennen,	 da	 es	 sich	 um	 Reflexionsmessungen	 handelt.	 Bei	 steigender	
Luftfeuchtigkeit	bis	zu	80%	und	gleich	bleibender	Temperatur	ist	nur	eine	
geringfügige	 Änderung	 des	 Beugungsmusters	 bei	 ca.	 30°	 2θ	 zu	 erkennen,	
was	 als	 Rekristallisation	 der	 L‐Glutaminsäure	 gedeutet	 werden	 kann.	 Bei	




isothermen	 für	 Formulierung	 1	 bei	 25°C.	 Im	 ersten	 Zyklus	 werden	 9,9%	





Tendenz	 zum	 feuchtigkeitsbedingten	 Produktkollaps	 schließen	 lässt.	 Bei	
einem	 Vergleich	 der	Wasseraufnahme	 und	 –abgabe	 des	 Lyophilisates	mit	
der	 der	 einzelnen	 Komponenten	 (Kapitel	 4.3)	 fällt	 auf,	 dass	 das	 Maß	 an	
Sorption	 zwischen	 den	Werten	 der	 Einzelkomponenten	 liegt.	 Generell	 ist	
eine	Wasseraufnahme	 von	 fast	 10%	 insbesondere	 für	 eine	 zu	 aerosolisie‐
rende	Formulierung	sehr	hoch;	andererseits	sind	Lyophilisate	per	se	hygro‐























sation	 sowie	 nach	 Lagerung	 bei	 verschiedenen	 Temperaturen	 und	 Luft‐
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feuchtigkeiten	 ermittelt.	 Der	 verwendete	 Assay,	 ein	 Chemilumineszenz‐





vität	 gemessen.	 Beispielsweise	 führte	 eine	 Kontrollmessung	 einer	 Charge	
Insuman	rapid	zu	einem	Ergebnis	von	16	I.E./ml,	obwohl	40	I.E./ml	ange‐
geben	sind.	Die	Aktivitätsmessung	des	in	allen	Untersuchungen	verwende‐
ten	 Insulins	 kam	 je	 nach	 verwendetem	Lösungsmittel,	 ob	 verdünnte	 Salz‐
säure	 oder	 L‐Glutaminsäurelösung,	 zu	 unterschiedlichen	 Ergebnissen.	
Daher	wird	hier	lediglich	ein	Vergleich	der	Insulinaktivität	vor	und	nach	der	
Lyophilisation	 und	 nach	 Lagerung	 angestellt.	 Formulierung	 1,	 die	 neben		
0,1	mg	Polysorbat	80	nur	4	mg/ml	L‐Glutaminsäure	als	Stabilisator	enthält,	
wies	 nach	 Gefriertrocknung	 eine	 Restaktivität	 von	 78%	 bezogen	 auf	 die	
Aktivität	seiner	Ausgangslösung	auf.	Dieser	Wirkverlust	kann	verschiedens‐
te	 Gründe	 haben.	 Mehrere	 Autoren	 beschreiben	 den	 Verlust	 an	 Aktivität	
von	Proteinen	durch	zu	hohe	Restfeuchte	im	Lyophilisat	(Miller	und	Lechu‐
ga‐Ballesteros,	 2006;	 Sarciaux	 et	al.,	 1999).	 Cleland	 et	al.	 (2001)	 belegen,	
allerdings	für	einen	Antikörper,	dass	ein	bestimmtes	Verhältnis	von	Stabili‐
sator	zu	Protein	notwendig	ist,	um	es	effektiv	zu	stabilisieren.	Dieser	Erklä‐
rungsansatz	 könnte	 auch	 in	 dem	 vorliegenden	 Fall	 in	 Betracht	 gezogen	
werden.	In	Formulierung	1	beträgt	das	Verhältnis	zwischen	Stabilisator	und	
Protein	 2:1	 mit	 deutlichem	 Aktivitätsverlust.	 Eine	 Formulierung	 mit		

















































Die	 Lagerung	 bei	 25°C	 und	 60%	 rF	 führte	 ebenfalls	 zu	 einem	 deutlichen	
Aktivitätsverlust.	 Nach	 sieben	 Wochen	 betrug	 sie	 nur	 noch	 65%.	 Noch	
klarer	 wurde	 der	 Einfluss	 der	 Lagerbedingungen	 bei	 Lagerung	 unter	
Stressbedingungen.	 Hier	 führten	 die	 Umgebungsbedingungen	 zu	 einer	
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Der	 Restwassergehalt	 der	 Produkte	 nach	 Lyophilisation	 betrug	 zwischen	
1,5%	nach	verlängerter	Sekundärtrocknung	bei	Formulierung	1	und	knapp	
7%	 bei	 Formulierung	 1	 bei	 Trocknung	 nach	 Standardprotokoll	 (Tabelle	
3.2).	 Teilweise	 wurden	 in	 ersten	 Formulierungsansätzen	Werte	 von	 10%	
ermittelt.	Dabei	handelte	es	sich	um	reine	Insulinlyophilisate,	die	hier	aber	
nicht	mit	aufgeführt	sind.	Bei	allen	Formulierungen	war	der	Restwasserge‐





Charge	 Wassergehalt	in	mg	 Mittelwert	 Stabw.	 in	%	
	 1	 2	 3	 	 	 	
Formulierung	1	 0,2804	 0,2071	 0,2051	 0,2069	 0,0017	 6,78	
Formulierung	2	 0,2667	 0,1864	 0,2456	 0,2329	 0,0416	 5,75	
Formulierung	3	 0,2084	 0,2042	 0,2105	 0,2077	 0,0032	 5,13	
Die	 ermittelten	 Prozentwerte	 an	 Restwasser	 der	 Formulierungen	 1	 bis	 3	





Werte	 hoch	 sind,	 sind	 sie	 dennoch	 reproduzierbar	 und	 schwanken	 nur	
marginal,	was	für	eine	einheitliche	Trocknung	spricht.		
Anschließend	 sollte	 die	 Dauer	 der	 Sekundärtrocknung	 in	 einem	 Optimie‐
rungsschritt	 angepasst	 werden.	 Gerade	 bei	 Verwendung	 des	 Labormaß‐
stab‐Gefriertrockners	 waren	 die	 Restfeuchten	 zu	 hoch.	 Der	 Grund	 dafür	
könnte	das	Einkammersystem	sein.	Da	die	auf	bis	zu	40°C	beheizte	Stellflä‐
che	direkt	neben	dem	Eiskondensator	(‐53°C)	steht	und	dieser	die	Proben	
umgibt,	 erwärmen	 sich	 diese	 nicht	 so	 stark.	 Dies	machte	 sich	 in	 der	 Pro‐
dukttemperatur	 bemerkbar.	 Selbst	 nach	 einer	 Sekundärtrocknung	 von		
24	Stunden	bei	30°C	Stellflächentemperatur	 lag	 sie	nur	bei	10‐12°C.	Folg‐
lich	war	die	direkt	temperaturabhängige	Diffusion	des	Wassers	(vergleiche	
Kapitel	 2.2.4.3),	 die	 die	 Grundlage	 bildet	 für	 den	 Desorptionsvorgang,	 er‐
schwert.	 Tabelle	 4.9	 zeigt	 die	Messwerte	 der	 Restfeuchtebestimmung	 bei	
angepasster	 Sekundärtrocknung.	Die	Dauer	 von	24	Stunden	wurde	beibe‐
halten,	 jedoch	wurde	die	Stellfläche	schrittweise	bis	auf	50°C	beheizt,	was	
in	 einer	 Produkttemperatur	 bei	 Entnahme	 von	 21°C	 resultierte.	 Die	 so	
erreichte	Restfeuchte	von	1,45%	ist	zufriedenstellend.	
Tabelle	4.9:		 Wassergehalt	der	Formulierung	1	nach	angepasster	Sekundärtrocknung	
Charge	 Wassergehalt	in	mg	 Mittelwert	 Stabw.	 in	%	
	 1	 2	 3	 	 	 	
Formulierung	1	 0,0453	 0,0483 0,0395 0,0443	 0,0045	 1,45	
4.5.6 ZUSAMMENFASSUNG	UND	SCHLUSSFOLGERUNGEN	






Formulierung	2	mit	myo‐Inositol	 als	weiterem	Hilfsstoff	 zeigte	 eine	prob‐
lematische	 Toc,	 die	 mit	 den	 verwendeten	 Geräten	 nicht	 applikabel	 war.	
Aufgrund	 dessen	 kam	 es,	 bedingt	 durch	 die	 Trocknung	 oberhalb	 der	Kol‐








Als	 besonders	 geeignet	 stellte	 sich	 Formulierung	 1	 heraus.	 Die	 Glasüber‐
gangstemperatur	 der	 maximal	 gefrierkonzentrierten	 Lösung	 sowie	 der	
„onset	of	collapse“	lagen	in	dem	Temperaturbereich,	der	mit	den	zur	Verfü‐
gung	 stehenden	 Gefriertrocknern	mit	 geringem	 Sicherheitsbereich	 durch‐
führbar	 war.	 Röntgendiffraktogramme	 der	 Formulierung	 1	 zeigten	 die	
gewünschte	teilkristalline	Struktur,	die	zum	einen	amorphe	Strukturen	zur	
Stabilisierung	 des	 Insulins	 aufweist,	 zum	 anderen	 ein	 kristallines	 Gerüst,	
das	 die	 mechanische	 Stabilität	 trotz	 des	 sehr	 geringen	 Feststoffanteils	
erhält.	Die	Restaktivität	des	Insulins	von	78%	nach	Trocknung	ist	noch	zu	
optimieren.	Fraglich	ist,	ob	sich	ein	derart	hoher	Proteinanteil	von	33%	der	
Gesamtmasse	 mit	 einem	 derart	 geringen	 Hilfsstoffanteil	 überhaupt	 voll‐








Lyophilisat.	 Dies	 steht	 im	 Gegensatz	 zu	 den	 von	 Yamashita	 et	 al.	 (2003)	
postulierten	 Feststoffanteilen	 von	möglichst	 unter	 1	mg	Wirkstoff	 und	20	
bis	 100%	 entsprechend	 0,2	 bis	 1	mg	Hilfsstoff	 pro	 Einzeldosis.	 Inwiefern	
der	 Feststoffanteil	 die	 Aerosolisierbarkeit	 beeinflusst,	 wird	 in	 Kapitel	 5	
erläutert.	
Aufgrund	der	 besseren	Eignung	werden	die	 kommenden	Untersuchungen	
zur	 Dispergierbarkeit	 und	 der	 Inhalatorentwicklung	 mit	 Formulierung	 1	
durchgeführt.	 Formulierungsansatz	 3	 führte	 zwar	 auch	 zu	 mechanisch	
stabilen	 und	 ansehnlichen	 Lyophilisaten,	 war	 bezüglich	 des	 aerodynami‐



















Formulierung	 hätte	 viele	 Vorteile	 gegenüber	 der	 Entwicklung	 eines	 „kon‐
ventionellen“	 Trockenpulverinhalates:	 Es	 könnte	 beispielsweise	 auf	 den	
Mikronisierungsprozess	des	Wirkstoffes	verzichtet	werden	und	es	bräuchte	
keinen	Trägerpartikel	wie	Lactose,	ganz	von	der	Tatsache	abgesehen,	dass	
Mahlung	 der	 Aktivität	 der	 zu	 formulierenden	 Proteine	 wahrscheinlich	
schaden	 würde	 (Schlocker	 et	 al.,	 2006).	 Um	 die	 Aerosolisierbarkeit	 der	
entwickelten	Lyophilisate	von	geringer	Dichte	zu	testen,	galt	es	generell	zu	






1999;	 Steckel	 et	al.,	 2003;	Webb	 et	al.,	 2003),	 auch	 die	 Dispergierbarkeit	
verbessert.		
Feststoffanteil	 pro	 Lyophilisat:	 Es	 wird	 vermutet,	 dass	 der	 Feststoffanteil	
einen	großen	Einfluss	auf	die	Dispergierbarkeit	hat.	Ein	großer	Feststoffan‐
teil	 führt	 zu	 einem	 dichteren	 Lyophilisat	 mit	 weniger	 Lufteinschlüssen.	
Geringe	 Feststoffanteile	 führen	 zu	 einem	 voluminösen,	 sehr	 flockigen		
Lyophilisat	mit	 einer	 sehr	porösen	Struktur.	Feststoffanteile	von	2	mg/ml	
oder	weniger,	wie	 in	 dem	Patent	 von	 Yamashita	 et	al.	 (2003)	 empfohlen,	
wurden	im	Rahmen	dieser	Arbeit	getestet,	führten	aber	zu	einem	vakuum‐






Einfriergeschwindigkeit:	 Die	 Einfriergeschwindigkeit	 bestimmt	 die	 Größe	
der	 Eiskristalle	 und	 so	 auch	 die	 daraus	 resultierende	 Porengröße	 und	
Porengrößenverteilung	im	Lyophilisat.	Es	wird	vermutet,	dass	große	Poren	
aufgrund	höherer	Porosität	ein	Netzwerk	von	sehr	feinen	Strukturen	nach	




de	 Luftfeuchtigkeit	 während	 der	 Messung	 haben	 einen	 nachgewiesenen	
Einfluss	auf	die	Eigenschaften	von	Trockenpulveraerosolen	(Chougule	et	al.,	
2007;	Maggi	et	al.,	1999).	Insbesondere	hinsichtlich	der	Hygroskopizität	der	
Lyophilisate	 ist	 eine	 konstante	 Messumgebung	 überaus	 wichtig.	 Daher	
wurden	 alle	 Untersuchungen	 zur	 Aerosolisierbarkeit	 unter	 konstanten	
klimatischen	 Bedingungen	 bei	 21°C	 und	 35%	 relativer	 Feuchte	 durchge‐











Zur	 Untersuchung	 des	 Einflusses	 der	 Formulierung	 und	 des	 Lyo‐
philisationsprozesses	 auf	 die	 Aerosolisierbarkeit	 wurde	mithilfe	 der	 Soft‐
ware	 Design‐Expert®	 8	 ein	 vollfaktorieller	 2³‐Versuchsplan	 erstellt.	 Als	
Dispergiersystem	 diente	 dabei	 ein	 aktiver	 Inhalator,	 dessen	 Entwicklung	
und	Testung	 ausführlich	 in	Kapitel	 6	 beschrieben	wird.	Der	Versuchsplan	
enthielt	 die	 Faktoren	 Einfriergeschwindigkeit,	 Feststoffkonzentration	 in	
mg/ml	und	Konzentration	an	Polysorbat	80	in	mg	pro	Vial.	Die	Einfrierge‐
schwindigkeit	wurde	 als	 kategorischer	 Faktor	 eingestuft.	 Die	 zugehörigen	
Stufen	waren	 schnell	 (Proben	wurden	 für	90	Sekunden	 in	 flüssigen	Stick‐
stoff	 (LN2)	 eingetaucht)	 und	 langsam	 (Beladung	des	Gefriertrockners	 und	
anschließender	 Start	 der	 Kältemaschine).	 Die	 Feststoffkonzentration	 war	
der	 erste	 numerische	 Faktor	 und	 wurde	 auf	 den	 Stufen	 3	 mg/ml	 und		
12	mg/ml	variiert.	Zusätzlich	wurde	noch	eine	mittlere	Konzentration	von	
6	mg/ml	 in	 den	 Versuchsplan	mit	 einbezogen.	 Den	 zweiten	 numerischen	
Faktor	 stellte	die	Konzentration	 an	Polysorbat	80	dar,	 die	 zwischen	0	mg	
und	0,1	mg	pro	Vial	variiert	wurde.	
Tabelle	5.1:		 Faktoren	im	Versuchsplan	
Faktor	 Name	 Typ	 Minimum	 Maximum
A	 Feststoffanteil,	mg/ml	 numerisch	 3,0	 12,0	
B	 Einfriergeschwindigkeit	 kategorisch	 langsam	 schnell	
C	 Polysorbat	80,	mg/Vial	 numerisch	 0,0	 0,1	
Die	drei	Faktoren	wurden	auf	 jeder	Stufe	miteinander	kombiniert,	was	zu	
12	Kombinationen	führte.	Jede	Faktorenkombination	wurde	drei	Mal	evalu‐
iert,	 so	 dass	 insgesamt	 36	 Einzelmessungen	 durchgeführt	 wurden.	 Eine	
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Versuchsplanübersicht	 und	 alle	 ermittelten	Messwerte	 finden	 sich	 im	An‐
hang	in	Kapitel	10.3.	Zur	Evaluierung	wurde	Formulierung	1,	bestehend	aus		
1	 mg	 Insulin,	 2	 mg	 L‐Glutaminsäure	 und	 0,1	 mg	 Polysorbat	 80	 in	 einem	
Ansatz	in	ausreichender	Stückzahl	lyophilisiert	und	bis	zum	Tag	der	jewei‐
ligen	 Untersuchung	 verschlossen	 und	 unter	 Lichtschutz	 gelagert.	 Es	 kam	
schon	während	der	kurzen	Lagerung	zu	Schrumpfen	der	mittels	LN2	einge‐













Das	 zur	 Aerosolisierung	 benutzte	 Inhalationssystem	 basierte	 auf	 einer	
Druckgasdispergierung	 (Dispergierparameter	0,1	Sekunde	bei	1	at	Druck)	
des	 Lyophilisates	 in	 einen	 Spacer.	 Diese	 Applikationshilfen	 kommen	 übli‐
cherweise	 in	 Kombination	 mit	 Druckgas‐Dosieraerosolen	 (pressurized	
metered	dose	inhalers,	pMDIs)	bei	der	Therapie	von	Asthmaerkrankungen	






sung	 bei	 30	 l/min	 führt	 zu	 den	 in	 Tabelle	 5.2	 aufgeführten	 cut‐off‐
Durchmessern	der	Trennstufen	im	Impaktor.	Der	Wert	<	d50	sagt	aus,	dass	
Partikel	 dieser	 Größe,	 wenn	 Fehlabscheidungen	 außer	 Betracht	 gelassen	





































<	0,0001	 0,0004	 0,6244	 0,5494	 –	
absolute	
FPF	
–	 <	0,0001	 0,0001	 0,6315	 0,5436	 –	
relative	
FPF	
–	 <	0,0001	 0,0218	 0,7480	 0,6822	 –	
DD	 –	 0,0027	 0,0036	 0,3208	 0,1876	 –	
Rachen‐	
deposition	












0,0005	 0,003	 0,4378	 0,2963	 Run	
35	
MMAD	 –	 0,0497	 0,0155	 0,0824	 ‐0,0003	 –	
Auffällig	 ist	 der	 signifikante	 „lack	 of	 fit“	 für	 alle	 gebildeten	 Modelle.	 Der	








       	(MS	=	mean	of	squares)	 (5.1)	
Ein	signifikanter	„lack	of	fit“	bedeutet	also,	dass	die	Streuung	der	Messwie‐
derholungen	 kleiner	 ist	 als	 die	 Streuung	 der	 Designpunkte	 um	 die	 vom	
Modell	 vorhergesagten	Werte.	 Die	 Begründung	 ist	 in	 der	 Herstellung	 der	
Lyophilisate	zu	suchen:	Zwar	wurden	alle	Messungen	mit	n=3	durchgeführt,	
es	wurde	aber	nur	ein	Mal	lyophilisiert.	Der	„pure	error“	ist	also	vermutlich	
unterschätzt	 in	 dieser	 Berechnung.	 Wäre	 drei	 Mal	 lyophilisiert	 worden,	
wäre	 wahrscheinlich	 auch	 die	 Streuung	 der	 Messwiederholungen	 größer	
und	somit	auch	der	 „lack	of	 fit“	womöglich	nicht	mehr	 signifikant.	Die	er‐
mittelten	 „adjusted	 R‐squared“	 und	 „predicted	 R‐squared”‐Werte	 liegen	
trotzdem	so	eng	beieinander,	dass	die	Daten	nicht	als	fragwürdig	eingestuft	
werden	müssen.	Für	die	Feinpartikeldosis	sowie	die	Rückstände	in	Vial	und	
Inhalator	 war	 eine	 Datentransformation	 nötig,	 um	 die	 Daten	 besser	 zu	
beschreiben.	
Weiterhin	 können	 schwankende	 Messwerte	 dadurch	 begründet	 werden,	
dass	 das	 verwendete	 Inhalationssystem	 ein	 erster	 Prototyp	 war,	 der	 vor	
Beginn	 der	Messreihe	 zwar	 schon	 auf	 Eignung	 getestet	wurde,	 aber	 noch	
nicht	 ganz	 ausgereift	 war.	 So	 kam	 es	 insbesondere	 bei	 der	 abgegebenen	
Dosis	zu	starken	Schwankungen,	da	das	System	aus	mehreren	Komponen‐
ten	besteht	und	womöglich	nicht	an	allen	Stellen	dicht	war,	so	dass	eventu‐
ell	 ein	Teil	 der	Aerosolwolke	bei	dem	Dispergiervorgang	 aus	dem	System	





ren)	 zeigen	 einen	 Überblick	 über	 die	 ermittelten	 aerodynamischen	 Parti‐
kelgrößenverteilungen	 der	 dispergierten	 Lyophilisate.	 Es	 handelt	 sich	
hierbei	 um	 die	 mittleren	 Abscheidedurchmesser,	 die	 ihrer	 kumulativen	
Summenhäufigkeit	nach	aufgetragen	sind.	Aus	dieser	Darstellung	lässt	sich	
bei	 einer	 relativen	 Summenhäufigkeit	 von	 0,5	 direkt	 der	 massebezogene	
mittlere	 aerodynamische	 Partikeldurchmesser	 für	 jede	 Formulierung	 bei	
einer	 Flussrate	 von	 30	 l/min	 ablesen.	 Die	 Evaluierung	 der	 aerodynami‐
schen	 Partikelgrößenverteilung	 führte	 trotz	 des	 sich	 noch	 in	 Entwicklung	
befindenden	 Inhalationssystems	 zu	 erfreulichen	 Ergebnissen	 hinsichtlich	
des	lungengängigen	Anteils.	So	konnten	für	die	Formulierungen	mit	Tensid	














































































3	mg	FA,	ohne	Tensid 3	mg	FA,	mit	Tensid6	mg	FA,	ohne	Tensid 6	mg	FA,	mit	Tensid12	mg	FA,	ohne	Tensid 12	mg	FA,	mit	Tensid 	
Abbildung	5.2:		 Vergleich	der	Partikelgrößenverteilungen	bei	schneller	Einfrierge‐
schwindigkeit:	FA	ist	der	Feststoffanteil	in	mg/ml	
Auf	 den	 ersten	 Blick	 scheint	 langsames	 Einfrieren	 zu	 Dispergierung	 in	
feinere	Teilchen	zu	führen,	wobei	eine	mittlere	Feststoffkonzentration	von	
















Die	 statistische	 Auswertung	 legt	 einen	 signifikanten	 Einfluss	 aller	 drei	
Faktoren	nahe.	Der	Einfluss	des	Polysorbates	80	(Faktor	C)	auf	die	Feinpar‐
tikeldosis	war	mit	einem	p‐Wert	von	<	0,0001	am	größten,	gefolgt	von	der	
Einfriergeschwindigkeit	 (B)	 (p	 =	 0,0006)	 und	 dem	 Feststoffanteil	 (A)		
(p	 =	 0,0042).	 Die	 Interaktion	 zwischen	 dem	 Feststoffanteil	 und	 der	 Ein‐
friergeschwindigkeit	 hat	 ebenfalls	 einen	 hoch	 signifikanten	 Einfluss		
(p	 =	 0,0005).	 Insgesamt	 streuen	 die	Messwerte	 bei	 langsamer	 Einfrierge‐
schwindigkeit	 weitaus	 weniger	 als	 bei	 schneller	 Einfriergeschwindigkeit.	
Bei	langsamer	Kühlrate	(Abbildung	5.3	links)	sind	die	gemessenen	Feinpar‐
tikeldosen	bei	Zugabe	von	Polysorbat	80	am	größten	und	der	Einfluss	des	
Feststoffanteils	 tritt	 etwas	 in	den	Hintergrund.	Bei	 Fehlen	 von	Polysorbat	
80	liegen	die	Werte	um	etwa	100	µg	(was	einem	Zehntel	der	Gesamtdosis	
entspricht)	 niedriger.	 Der	 Einfluss	 des	 Feststoffanteils	 ist	 nicht	 so	 ausge‐
prägt	 wie	 anfänglich	 vermutet.	 Eine	 hohe	 Konzentration	 führt	 zu	 etwas	
höheren	Messwerten.	 Bei	 schneller	 Einfriergeschwindigkeit	 zeigt	 sich	 ein	
stärkerer	 Einfluss	 der	 Feststoffkonzentration.	 Hohe	 Konzentrationen	 füh‐













Die	 ermittelten	 FPF‐Werte	 liegen	 zwischen	 4	 und	 42%,	wobei	 analog	 zur	
FPD	 der	 Einfluss	 des	 Polysorbates	 auf	 die	 erfolgreiche	 Dispergierung	 in	
lungengängige	Partikel	am	größten	ist,	gefolgt	von	Einfriergeschwindigkeit	
und	 Feststoffkonzentration.	 Die	 Interaktion	 aus	 Feststoffanteil	 und	 Ein‐
friergeschwindigkeit	 hat	 ebenfalls	 einen	 hoch	 signifikanten	 Einfluss		
(p	=	0,0005).	Langsames	Einfrieren	führt	bei	steigender	Feststoffkonzentra‐
tion	bei	Fehlen	von	Tensid	zu	einer	Erhöhung	der	FPF,	während	schnelles	








































Abbildung	 5.7	 illustriert	 sehr	 deutlich	 die	 geringere	 Abscheidung,	 wenn	
eine	 schnelle	Einfriergeschwindigkeit	 angewandt	wurde.	Die	Abwesenheit	
















fikanten	Einfluss	 auf	 die	Deposition	 (Abbildung	5.8).	Die	Rückstände	 sind	



















Zwei‐Faktor‐Wechselwirkungen	 schließen	 lässt.	 Tatsächlich	 hat	 nur	 die	

















Die	 Varianzanalyse	 ergibt	 einen	 schwach	 signifikanten	 Einfluss	 der	 Fest‐
stoffkonzentration	 (p	 =	 0,0497).	Die	 errechneten	MMADs	 sind	 kleiner	 bei	
schneller	Einfriergeschwindigkeit	und	unerwarteterweise	auch	bei	steigen‐
der	 Feststoffkonzentration.	 Die	 Begründung	 für	 die	 schlechte	 Korrelation	
ist	 in	 der	 Berechnung	 des	 MMADs	 zu	 suchen.	 Die	 verwendete	 Software	











tionsanalysen	 in	 Dreifachbestimmungen	 zur	 Überprüfung	 des	 Einflusses	
verschiedener	 Additive	 auf	 die	 Aerosolisierbarkeit	 durchgeführt.	 Um	 den	
beschriebenen	Einfluss	der	Feststoffkonzentration	auf	die	Aerosolisierbar‐
keit	 für	die	Untersuchung	dieser	Fragestellung	zu	eliminieren,	wurden	die	
aus	 Kapitel	 4.4	 bekannten	 Formulierungen	 auf	 eine	 identische	 Feststoff‐
konzentration	von	6	mg/ml	und	einem	Insulingehalt	von	1	mg	pro	Einzel‐
dosis	 normalisiert.	 Formulierung	 1	 wurde	 dementsprechend	 aus	 0,5	 ml	
Lösung	lyophilisiert,	während	Formulierungen	2	und	3	aus	0,67	ml	lyophili‐
siert	wurden.	Der	Gehalt	an	Polysorbat	80	wurde	auf	0,1	mg	pro	Lyophilisat	
eingestellt.	 Zur	 Aerosolisierung	wurde	 dieses	Mal	 allerdings	 ein	 Prototyp	
des	 atemzuggesteuerten	 Inhalators	 verwendet.	 Während	 die	 erreichten	
MMADs	bei	aktiver	Dispergierung	noch	zwischen	4	bis	7	µm	lagen,	konnte	
dieser	Prototyp	des	atemzuggesteuerten	Inhalators	in	ersten	Untersuchun‐
gen	 das	 Lyophilisat	 nur	 in	 Partikel	 mit	 einem	 MMAD	 von	 8	 bis	 10	 µm	
dispergieren.	 Formulierung	 2,	 die	 neben	 L‐Glutaminsäure	 noch	 myo‐

























































die	 der	 Formulierungen	 1	 und	 3.	 Formulierung	 3	 mit	 L‐Leucin	 zeigte	 im	
Partikelgrößenbereich	<	5	µm	leicht	höhere	Summenhäufigkeitswerte	und	
einen	 fast	 identischen	MMAD	wie	 Formulierung	 1	 (8,6	 vs	 8,3	 µm),	 führte	
jedoch	 zu	 etwas	 niedrigeren	 Feinpartikelfraktionen.	 Der	 von	 Seville	 et	al.	
(2007)	 beschriebene	 positive	 Einfluss	 des	 L‐Leucins	 auf	 die	 Aerosolisier‐
barkeit	von	sprühgetrockneten	Präparaten	war	 in	diesen	Untersuchungen	
statistisch	nicht	signifikant	und	konnte	daher	für	lyophilisierte	Zubereitun‐






offen	 eingelagert.	 Für	diese	Untersuchungen	wurde	die	 finale	Version	des	
atemzuggesteuerten	Inhalators	verwendet,	die	in	Kapitel	7.4.2	beschrieben	
ist.	Die	Lagerung	bei	25°C	und	60%	relativer	Feuchte,	welche	der	 subtro‐
pisch‐mediterranen	Klimazone	 II	 entspricht	 (Grimm,	1998),	 führte	nur	 zu	
geringen	Schwankungen	der	Feinpartikeldosis	(Abbildung	5.13).	Die	leichte	
Erhöhung	derer	nach	zwei	und	vier	Wochen	Lagerung	ist	nicht	signifikant.	
Zum	 Vergleich	 sind	 noch	 die	 Gesamtdosis	 und	 die	 abgegeben	 Dosis	 mit	
aufgeführt.	Die	Lagerung	bei	40°C	und	75%	relativer	Feuchte	entsprechend	
beschleunigter	 Lagerung	 nach	 den	 ICH‐Richtlinien	 Q1A	 (EMEA,	 2003)	
zeigte	 deutlichere	 Auswirkungen	 auf	 die	 Dispergierbarkeit	 (Abbildung	
5.14).	 Die	 Feinpartikeldosis	 stieg	 nach	 zwei	 Wochen	 Lagerung	 leicht	 an,	
was	aber	nur	durch	Messschwankungen	begründet	werden	kann.	Nach	vier	
Wochen	verringerte	 sie	 sich	 jedoch	deutlich	unter	Zunahme	der	 Streuung	
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Die	 Besonderheit	 der	 aerosolisierten	 Lyophilisatpartikel	 ist	 deren	 sehr	
geringe	Dichte.	Abbildung	5.15	zeigt	beispielhaft	 im	NGI	deponierte	Aero‐












gung	 des	 dynamischen	 Formfaktors	 einen	 Wert	 von	 etwa	 64	 µm	 für	 dg	
erhalten.	Das	bedeutet,	dass	sich	selbst	Lyophilisatpartikel	mit	einem	geo‐
metrischen	Partikeldurchmesser	von	64	µm	verhalten	wie	ein	kugelförmi‐
ges	 Partikel	 mit	 einem	 da	 von	 5	 µm.	 Dies	 spiegelt	 sich	 in	 den	 REM‐
Aufnahmen	wider.	Bei	einem	Vergleich	der	bei	einer	Flussrate	von	30	l/min	
ermittelten	cut‐off‐Durchmesser	aus	Tabelle	5.2	mit	den	Durchmessern	der	
Partikel	 auf	 den	 Abscheideschalen	 wird	 der	 Einfluss	 der	 Dichte	 deutlich:	













Lyophilisate	 geeignete	Darreichungsformen	 zur	 direkten	Dispergierung	 in	
Trockenpulveraerosole	darstellen.	Sie	besitzen	eine	sehr	große	Oberfläche	
und	haben	eine	geringe	Dichte.	Die	hohe	Porosität,	die	sich	aus	der	geringen	








sich	 die	 Gefriertrocknung	 als	 geeignetes	 Verfahren	 zur	 Herstellung	 von	
Trockenpulveraerosolen	erwiesen.	Es	konnten	Lyophilisate	von	sehr	gerin‐




ten	 Versuchsplanes	 enthüllte	 für	 die	 Beurteilung	 der	 Aerosolisierbarkeit	
wichtigsten	 Parameter	 FPD	 und	 FPF	 statistische	 Signifikanz	 für	 alle	 drei	
Faktoren.	 Dabei	 stellte	 sich	 die	 Anwesenheit	 von	 Polysorbat	 80	 in	 einer	
Konzen‐tration	von	nur	0,1%	als	besonders	positiv	hinsichtlich	der	Disper‐
gierbarkeit	heraus.	Die	Anwesenheit	des	Tensids	erhöhte	den	lungengängi‐
gen	 Anteil	 im	 Schnitt	 um	 60%,	wenn	 die	Mittelwerte	 der	Messungen	mit	
Polysorbatanteil	mit	denen	ohne	Polysorbat	verglichen	wurden.	Die	erlang‐
ten	 Feinpartikeldosen	 (zusammengefasst	 in	 Abbildung	 5.16)	 zeigten	 eine	




340	 µg	 bei	 hoher	 Streuung	 der	 Messwerte.	 Üblicherweise	 würde	 diese	
Charge	 als	 geeignetsten	 aus	 einer	 derartigen	 Evaluierung	 herausgehen;	
Trotz	dieser	hohen	FPD	wird	von	einer	weiteren	Verwendung	dieser	Char‐
ge	abgesehen.	Die	Lyophilisate	waren,	wie	alle	 schnell	 eingefrorenen	Pro‐
ben,	 nach	 kurzer	 Lagerung	 von	 einigen	 Wochen	 stark	 zusammenge‐
schrumpft.	 Ein	 Erklärungsansatz	 ist	 das	 Ausbleiben	 der	 Teilkristallisation	
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der	 L‐Glutaminsäure,	 die	 maßgeblich	 die	 Kuchenstruktur	 aufrechterhält,	
beim	 Schockeinfrieren	mit	 LN2.	 Vollständige	Amorphie	 konnte	 jedoch	nur	



























































Abbildung	 5.17	 unten	 zeigt	 die	 stark	 kollabierten	 Lyophilisate	 nach		
15‐monatiger	 Lagerung	 bei	 Raumtemperatur.	 Der	 Produktkollaps	 ist	 hin‐
sichtlich	der	Lagerstabilität	ein	Ausschlusskriterium,	daher	wird	für	folgen‐
de	Untersuchungen	von	der	Einfriermethode	via	 flüssigen	Stickstoff	 abge‐
sehen.	 Die	 auf	 der	 Stellfläche	 langsam	 eingefrorenen	 Proben	 (Abbildung	
5.17	oben)	hingegen	sind	auch	nach	15	Monaten	Lagerung	nicht	kollabiert	
und	zeigen	das	gleiche	Erscheinungsbild	wie	nach	Produktion.	Des	Weite‐













die	 Dispergierfähigkeit	 der	 Formulierungen	 nicht	 signifikant	 verbessern.	
Formulierung	 3	 mit	 L‐Leucin	 zeigte	 zwar	 in	 etwa	 identische	 Partikelgrö‐







chungen	 einen	 deutlichen	 Einfluss	 der	 Lagerung	 auf	 die	 Restaktivität	 des	
Insulins	 anzeigten,	 wird	 eine	 Lagerung	 der	 Lyophilisate	 bei	 moderaten	
Temperaturen	unter	25°C	empfohlen.	
Für	 die	 Optimierung	 des	 aktiven	 Inhalationssystems	 und	 alle	 weiteren	






Die	 Entwicklung	 geeigneter	 Applikationssysteme	 zur	 Dispergierung	 der	
Lyophilisate	 war	 neben	 der	 Formulierungsentwicklung	 ein	 zentrales	 Ziel	
der	vorliegenden	Untersuchungen.	Ein	Aerosol	ist	definiert	als	ein	disperses	
System	 aus	 festen	 oder	 flüssigen	 Bestandteilen	 (disperse	 Phase)	 in	 Gas	
(kontinuierliche	 Phase).	 Um	 den	 insulinhaltigen,	 porösen	 Kuchen	 in	 ein	
inhalierbares	 Trockenpulveraerosol	 zu	 überführen,	musste	 zunächst	 nach	






zipiert	 und	 aus	 einfachen	 Mitteln	 gefertigt.	 Abbildung	 6.1	 zeigt	 das		
entwickelte	System	 im	Ganzen,	bestehend	aus	einem	modifizierten	Spacer	
und	einer	Dispergiereinheit,	in	die	das	Produkt	eingelegt	wird.	Das	Prinzip	
dieses	 Systems	 beruht	 auf	 einer	 aktiven	 Dispergierung	 des	 Lyophilisates	
durch	 ein	 Druckgas	 aus	 dem	 Produktionsgefäß	 in	 einen	 Spacer,	 aus	 wel‐
chem	 das	 Aerosol	 dann	 inhaliert	 werden	 kann.	 Als	 Druckgas	 wurde	 aus	
praktischen	Gründen	Stickstoff	 verwendet,	 es	 ist	 aber	auch	ohne	weiteres	
die	Verwendung	von	Druckluft	oder	komprimierbaren	Gasen	in	Kartuschen	
vorstellbar.	Der	modifizierte	Spacer	besteht	aus	Metall	(AstraZeneca	GmbH	
Deutschland,	 Wedel,	 Deutschland).	 Dieser	 war	 als	 Applikationshilfe	 für	
pMDIs	 im	 Handel	 und	 hat	 daher	 der	 Größe	 des	 Mundstücks	 des	 pMDIs	
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verbindet	 das	 Produktvial	 mit	 dem	 Spacer.	 Das	 Kernstück	 der	 Dispergie‐
reinheit	 (Abbildung	 6.2)	 ist	 eine	 dünne	 Metallkanüle	 mit	 einem	 Innen‐
durchmesser	von	1	mm,	die	die	Gasquelle	mit	dem	Vialinneren	verbindet.		
6.3 ANWENDUNG	
Zur	 eigentlichen	 Anwendung	 wird	 zunächst	 der	 Spacer	 durch	 einfaches	
Zusammenstecken	 mit	 der	 Dispergiereinheit	 verbunden.	 Anschließend	
wird	der	Stopfen	des	Vials	entfernt	und	das	Vial,	wie	in	Abbildung	6.2	abge‐









kann	 es	 nach	 Abnehmen	 der	 Dispergiereinheit	 bequem	 und,	 falls	 ge‐
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wünscht,	 in	 mehreren	 Atemzügen	 inhaliert	 werden.	 Für	 die	 Impaktions‐
messungen	wurde	der	Gasimpuls	durch	die	Verwendung	eines	Flussreglers	













Faktor	 Name	 Minimum	 Zentralpunkt	 Maximum	
A	 Dispergierdruck,	at	 1	 2	 3	
B	 Dispergierzeit,	s	 0,1	 0,55	 1	
Es	 wurde	 ein	 vollfaktorieller	 2²	 Versuchsplan	 erstellt,	 um	 die	 variablen	
Parameter	Dispergierdruck	und	Dispergierzeit	zu	untersuchen.	Der	Disper‐
gierdruck	 war	 am	 Reduzierventil	 der	 Stickstoffflasche	 einzustellen	 und	
wurde	zwischen	1	at	und	3	at	variiert.	Die	Einheit	„technische	Atmosphäre“	
ist	veraltet	(Lindner,	2006)	und	wurde	nur	verwendet,	da	das	verwendete	
Reduzierventil	 diese	 noch	 anzeigte.	 Eine	 at	 entspricht	 etwa	 0,98	 bar.	 Die	





so	 dass	 dieser	 Versuchsplan	 in	 18	 Impaktionsmessungen	 resultierte.	 Im	
Gegensatz	 zu	 dem	 in	Kapitel	 5.1.1	 beschriebenen	Versuchsplan	 stammten	
die	 für	 jede	 Dreifachbestimmung	 verwendeten	 Lyophilisate	 aus	 jeweils	





	 Modell	 curvature lack	of	fit	 adjusted	 predicted
FPD	 <	0,0001	 0,9039	 0,9261	 0,7078	 0,6224	
absolute	FPF	 kein	passendes	Modell	gefunden	
relative	FPF	 Kein	passendes	Modell	gefunden	











Die	 statistische	 Auswertung	 konnte	 für	 die	 Zielgrößen	 Feinpartikeldosis,	
abgegebene	 Dosis	 (DD)	 und	 den	 Rückstand	 im	 Vial	 jeweils	 signifikante	
Modelle	erstellen.	Für	die	Zielgrößen	absolute	und	relative	FPF,	den	Rück‐
stand	im	Inhalator	sowie	den	MMAD	konnte	kein	passendes	Modell	 inner‐
halb	 der	 festgelegten	 Signifikanzschwelle	 von	 p	 <	 0,05	 errechnet	werden	




einer	Nichtlinearität	 der	Effekte	 ausgegangen	werden,	was	 für	die	Effekte	
dieses	Versuchsplans	jedoch	nicht	der	Fall	ist.	Die	„adjusted“	und	„predicted	
R‐squared“‐Werte	 liegen	 nicht	 mehr	 als	 0,2	 Einheiten	 auseinander.	 Dies	
spricht	 für	 Plausibilität	 der	 ermittelten	Daten.	 Eine	Aufstellung	 aller	 rele‐





































1	at	für	0,1	s 1	at	für	1	s 2	at	für	0,55	s 3	at	für	0,1	s 3	at	für	1	s 	
Abbildung	6.4:		 Vergleich	der	Partikelgrößenverteilungen	bei	unterschiedlichen	Disper‐
gierparametern,	gemessen	mit	dem	NGI	(n=3)	
Die	 aerodynamischen	 Partikelgrößenverteilungen	 der	 mit	 unterschiedli‐
chen	Parameterkombinationen	dispergierten	Lyophilisate	ähneln	sich,	wie	
Abbildung	 6.4	 belegt,	 stark.	 Die	 Werte	 <	 d50	 liegen	 zwischen	 5,19	 und		
5,39	µm,	was	generell	für	eine	inhalative	Anwendbarkeit	des	Lyophilisates	
spricht.	Ein	niedrigerer	Dispergierdruck	führt	zu	einer	stärkeren	Dispergie‐





Der	 Dispergierdruck	 übt	 einen	 negativen	 Einfluss	 auf	 das	 Ausmaß	 des	
Feinanteils	aus,	ebenso	wie	die	Dispergierzeit.	Höhere	Feinanteile	werden	











Wie	 bereits	 in	 Tabelle	 6.2	 aufgeführt,	 konnte	 kein	 passendes	 Modell	 zur	
Beschreibung	 der	 Feinpartikelfraktionen	 gebildet	werden.	 Die	 ermittelten	
Werte	schwanken	zwischen	19	und	27%	für	die	absolute	FPF	und	zwischen	







Untersuchungen	 erheblichen	 Schwankungen	 durch	 Undichtigkeiten	 des	









Es	 werden	 die	 höchsten	Werte	 von	 durchschnittlich	 613	 µg	 bei	 kleinster	
Parameterkombination	von	1	at	und	0,1	s	gefunden.	Erhöhung	des	Druckes	
und	 Verlängerung	 der	 Dispergierdauer	 führen	 zu	 signifikant	 geringeren	




Depositionsmassen	 der	 Abscheideschalen	 eins	 bis	 acht,	 des	 Rachens	 und	
des	 Vorabscheiders	 darstellt,	 ist	 sicherlich	 auch	 an	 die	 Undichtigkeit	 des	




Die	 Rachendeposition	 zeigte	 keine	 Abhängigkeit	 von	 den	 untersuchten	




Dateninterpretation	 gefunden	 werden.	 Die	 gemessenen	 Werte	 bewegen	







Der	 Rückstand	 im	 Vial	 ist,	wie	 Abbildung	 6.7	 verdeutlicht,	 signifikant	 ab‐
hängig	von	dem	Dispergierdruck	(p	=	0,0013).	Mit	steigendem	Druck	bleibt	
weniger	 Lyophilisat	 im	 Vial	 zurück,	 während	 die	 Dispergierzeit	 keinen	
Einfluss	ausübt.	
6.4.2.7 MMAD	
Die	 Varianzanalyse	 ergab	 kein	 passendes	 Modell	 zur	 Beschreibung	 der	
Daten.	 Da	 auch	 in	 diesem	 Versuchsplan	 teils	 erhebliche	 Deposition	 in		







vorliegenden	 Daten	 nicht	 bestätigt	 werden.	 Die	 bereits	 in	 Kapitel	 5	 zur	
Dispergierung	 verwendeten	 Parametereinstellungen	 von	 1	 at	 Disper‐
gierdruck	und	0,1	s	Dispergierzeit	haben	sich	als	effektivste	Einstellung	zur	




keit	 nicht	 erreicht	 hat.	 Insbesondere	 ein	 hoher	 Dispergierdruck	 von	 3	 at	
führte	bedingt	durch	das	Volumen	des	ausgeströmten	Gases	beim	Disper‐
giervorgang	teilweise	zu	spontaner	Öffnung	des	Spacers	am	Übergang	vom	












benötigt	 hätte,	 um	 nicht,	 wie	 im	 oben	 beschriebenen	 Fall,	 aufzuspringen.	
Die	 kürzeste	 Dispergierzeit,	 die	 am	 verwendeten	 Flussregler	 einzustellen	
war,	betrug	0,1	s.		
Nichtsdestotrotz	 hat	 die	 Entwicklung	 dieses	 Inhalators	 die	 Erkenntnis	
nahegelegt,	 dass	 Lyophilisate	 geringer	Dichte	 geeignete	Arzneiformen	 zur	
pulmonalen	 Applikation	 von	 aktiven	 Substanzen	 darstellen.	 In	 weiteren	
Untersuchungen	 sollte	 daher	 ein	 Inhalator	 entwickelt	 werden,	 der	 die	












Nach	 Entwicklung	 und	 Evaluation	 des	 aktiven	 Inhalationssystems	 sollte	
nun	ein	System	entwickelt	werden,	das	ebenso	wie	das	aktive	System	einen	
Gasimpuls	 zur	Aerosolisierung	der	Lyophilisate	verwendet.	Die	Dispergie‐
rung	 sollte	 aber	 ohne	 Treibgas	 auskommen	 und	 durch	 normale	 Atemluft	
ausgelöst	werden.	Der	Impuls	selbst	sollte	dabei	durch	den	Inhaliervorgang	











rem	 Einatmen	mitgerissen,	 wodurch	 die	 fragilen	 Strukturen	 brechen	 und	




tern	 aufweisen.	 Die	 Flussrate	 durch	 den	 Inhalator	 sollte	 1	 –	 180	 l/min	
betragen.	Die	Angaben	 sind	 sehr	weit	 gefasst,	 um	möglichen	Nachahmern	
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Auf	 Basis	 dieser	 aus	 dem	 Patent	 entnommenen	 Informationen	wurde	 ein	
erster	Prototyp	 eines	 atemzuggesteuerten	 Inhalators	 gefertigt.	Da	 zu	dem	
Zeitpunkt	noch	in	2R‐Vials	lyophilisiert	wurde	und	eine	Anforderung	dieser	
Untersuchungen	die	Anwendung	des	Produktes	 im	Produktionsgefäß	war,	
wurde	 die	 Inhalatorgeometrie	 den	Maßen	 der	 2R‐Vials	 angepasst.	 Analog	
zu	 dem	 in	 Kapitel	 6	 beschriebenen	 Inhalator	 wurde	 der	 Prototyp	 in	 der	
hauseigenen	Werkstatt	 aus	 einem	Aluminiumblock	 gedreht.	 Dieser	 Proto‐
typ	ist	26	mm	lang,	18	mm	breit	und	besitzt	zusätzlich	optionale	Luft‐	und	
Aerosolführungsröhrchen	 von	 2,5	 Millimetern	 Innendurchmesser,	 die	 bei	










Zur	 Bestimmung	 der	 relevanten	 Aerosolparameter	 musste	 zunächst	 die	
vorgeschriebene	Messflussrate	bestimmt	werden.	Die	Evaluierung	mit	der	
auf	Seite	48	beschriebenen	Apparatur	ergab	eine	Flussrate	von	25	l/min	bei	
einem	 Druckabfall	 über	 dem	 Inhalator	 von	 vier	 Kilopascal.	 Inwieweit	 die	






des	 atemzuggesteuerten	 Inhalators	 wird	 die	 deutliche	 Überlegenheit	 des	
neu	entwickelten	Systems	deutlich.	Es	konnten	schon	in	den	ersten	Testläu‐
fen	 gute	 Werte	 für	 die	 abgegebene	 Dosis	 mit	 im	 Vergleich	 zum	 aktiven	
Inhalator	 niedriger	 Streuung	 erreicht	 werden.	 Die	 Feinpartikeldosis	 von	
durchschnittlich	127	µg	ist	noch	zu	verbessern;	auch	hier	ist	die	besonders	
niedrige	Messwertstreuung	 auffällig	 und	 spricht	 für	 eine	 reproduzierbare	
Dispergierung	 der	 Produkte.	 Bedingt	 durch	 die	 Tatsache,	 dass	 der	 neu	








































durchmesser	 am	 Hals	 nur	 sieben	 Millimeter	 beträgt,	 weist	 der	 Prototyp	
einen	relativ	hohen	Inhalatorwiderstand	auf,	so	dass	die	vom	Europäischen	
Arzneibuch	(Ph.	Eur.,	2008a)	vorgeschriebene	Messflussrate	von	25	 l/min	




stoff,	 beispielsweise	ein	 lokales	Lungentherapeutikum,	mit	diesem	 Inhala‐
tor	 appliziert	werden,	 kann	 der	 hohe	Widerstand	 ein	 Problem	darstellen.	
Denkbar	 ist,	 dass	 diese	 Patienten	 aufgrund	 ihrer	 Erkrankung,	 ebenso	wie	
ältere	Menschen	oder	Kinder,	 die	 für	 eine	 erfolgreiche	Dispergierung	und	
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torwiderstand	 zu	 reduzieren.	 Die	 einzig	 geeignete	 Maßnahme	 war,	 die	
Bohrung	 des	 Aerosoldurchlasses	 zu	 erweitern.	 Die	 Vergrößerung	 der	




Messflussrate	 von	 27	 l/min	 resultierte.	 Impaktionsmessungen	 legten	 eine	
nur	marginale	Verbesserung	der	Feinpartikeldosis	nahe.		
Aus	diesem	Grund	wurde	die	Produktion	der	Lyophilisate	auf	die	Verwen‐
dung	 eines	 anderen	Vialtyps	 umgestellt.	 Es	wurden	 Flachbodengläser	 der	
gleichen	hydrolytischen	Klasse	 I	 ausgewählt,	die	 im	Gegensatz	 zu	den	2R‐





Auf	 Basis	 des	 neuen	 Vialtyps	 wurde	 ein	 weiterer	 Inhalator	 gefertigt,	 der	
prinzipiell	 den	 gleichen	Dispergiermechanismus	 nutzt,	 sich	 aber	 größerer	

























Erste	 Impaktionsmessungen	 zeigten	 einen	 deutlich	 positiven	 Einfluss	 der	
vergrößerten	 Geometrien	 auf	 die	 erzielten	 Aerosolparameter	 (Abbildung	
7.6).	 Die	 relevanteste	 Kenngröße,	 die	 Feinpartikeldosis,	 konnte	 bei	 sonst	
identischen	Faktoren	wie	Formulierung	und	Umgebungsbedingungen	(alle	

















































Anteils	 des	 aerosolisierten	Lyophilisates.	 Es	 sollte	 in	 einem	weiteren	Ver‐
suchsplan	 untersucht	 werden,	 inwieweit	 sich	 die	 Feinpartikeldosis	 durch	
veränderte	Dispergiertechnik	noch	optimieren	lässt.	Es	wird	angenommen,	





Bohrungen	 (Abbildung	 7.5)	 gesteckt.	 Bei	 Verwendung	 eines	 langen	 Luft‐
durchlasses	wird	der	Luftstrom	direkt	auf	die	Lyophilisatoberfläche	gerich‐
tet	 (das	 Röhrchen	 mit	 einer	 Länge	 von	 35	 mm	 endet	 bei	 fixiertem	 Vial	
knapp	 über	 dessen	Oberfläche).	 Bei	 Verwendung	 eines	 kurzen	 Luftdurch‐
lasses	oder	gar	Verzicht	auf	diesen	gelangt	der	Luftstrom	eher	diffus	auf	das	







tec	 (RPC	 Formatec,	Mellrichstadt,	 Deutschland)	 entwickelte	 „Flutter“	 zum	
Einsatz	(Abbildung	3.10).	Dieser	wird	in	den	Mundstückadapter	eingesteckt	
und	 trägt	 im	 Inneren	 zwei	 dünnen	Kunststofffolien,	 die	 beim	 Inhaliervor‐
gang	 durch	 den	 Luftstrom	 in	 Vibration	 versetzt	 werden.	 Es	 sollte	 unter‐
sucht	 werden,	 ob	 die	 erzeugten	 Schwingungen	 ein	 Brechen	 der	 fragilen	
Lyophilisatstrukturen	 begünstigen	 und	 so	 zu	 einer	 Erhöhung	 des	 lungen‐
gängigen	 Anteils	 beitragen.	 Um	 diese	 Einflussparameter	 zu	 testen,	wurde	










numerisch	 0	 35 17,5	 6,3	 28,7
B	 Länge	des	Aerosol‐
durchlasses,	mm	
numerisch	 0	 35 17,5	 6,3	 28,7
C	 Flutter	 kategorisch	 	 	 	 ohne		 mit	
Ein	 CCD	 zeichnet	 sich	 dadurch	 aus,	 dass	 ein	 vollfaktorieller	 Versuchsplan	
durch	sogenannte	Sternpunkte	ergänzt	wird.	Diese	ragen	aus	dem	quadra‐
tischen	Versuchsraum	heraus,	so	dass	sich	bei	dessen	räumlicher	Betrach‐
tung	 eine	Kugel	 ergibt.	 Durch	 die	Addition	 dieser	 Sternpunkte	wird	 jeder	


















	 	 Modell	 lack	of	
fit	
adjusted predicted	 	
FPD	 –	 0,0013	 0,0562	 0,3108	 0,1571	 	
absolute	
FPF	
–	 0,0074	 0,1870	 0,2392	 0,0680	 	
relative	
FPF	
–	 0,0108	 0,2058	 0,2216	 0,0442	 	






<	0,0001	 0,1594	 0,6740	 0,6297	 	
Rückstand	
im	Vial	







<	0,0001	 0,3456	 0,6487	 0,5448	 	
MMAD	 	 0,0035	 0,1259	 0,2763	 0,0967	 Run	
23	
Wie	 Tabelle	 7.2	 zeigt,	 konnten	 für	 alle	 untersuchten	 Zielgrößen	 jeweils	
signifikante	Modelle	errechnet	werden,	für	die	Faktoren	abgegebene	Dosis,	





plan	 weitaus	 reproduzierbarer	 waren	 als	 in	 den	 vorangegangenen,	 wird	
von	der	detaillierten	Beschreibung	der	 absoluten	und	 relativen	FPF	abge‐
sehen,	 da	 die	 Beschreibung	 derer	 keinen	 weiteren	 Informationsgehalt	
übermittelt	als	die	Beschreibung	der	Feinpartikeldosis.	Ebenso	wird	auf	die	
Auswertung	 des	 MMAD	 verzichtet,	 da	 auch	 in	 diesem	 Versuchsplan	 die	
Deposition	 im	 Rachen	 erheblich	 schwankte	 und	 so	 ein	 Vergleich	 der	 er‐
rechneten	 MMADs	 nur	 bedingt	 sinnvoll	 ist.	 Die	 Modelle	 zeigen	 mit	 Aus‐
nahme	des	Modells	für	den	Rückstand	im	Inhalator	und	die	Rachendeposi‐
tion	 (jeweils	 qualitativ	 gute	Modelle)	 eine	 ausreichende	Aussagekraft;	 die	






bei	 Verwendung	 des	 Flutters,	 sehr	 eng	 beieinander	 liegen.	 Bei	 Dispergie‐
rung	ohne	Zuhilfenahme	des	Flutters	 scheint	die	Konfiguration	bestehend	
aus	dem	Luftdurchlass	von	17,5	mm	Länge	ohne	Aerosoldurchlass	(gestri‐
chelte	 Linie)	 besonders	 geeignet	 zu	 sein	 hinsichtlich	 eines	 maximierten	
Feinanteils,	 da	 sie	 am	 weitesten	 nach	 links	 zu	 kleineren	 Partikelgrößen	
verschoben	 ist.	 Bei	 Verwendung	 des	 Flutters	 ermöglicht	 die	 Kombination		





















































































Die	 innerhalb	 dieses	 Versuchsplans	 erzielten	 Feinpartikeldosen	 schwank‐
ten	grob	zwischen	200	und	400	µg	Insulin	pro	Dosis.	Abbildung	7.9	 illust‐
riert	 den	 Einfluss	 der	 Luftdurchlass‐	 und	 Aerosoldurchlasslänge	 auf	 die	
FPD.	 Die	 statistische	 Auswertung	 legte	 zur	 Analyse	 der	 FPD	 die	 Verwen‐
dung	eines	Zwei‐Faktor‐Wechselwirkungsmodells	aufgrund	höchster	Signi‐
fikanz	 im	 Vergleich	 zum	 ebenfalls	 denkbaren	 quadratischen	Modell	 nahe.	
Die	Länge	des	Luftdurchlasses	und	der	Einfluss	des	Flutters	sind	demnach	
signifikant	 (p	 =	 0,0196	 vs	 0,0236),	 während	 die	 Aerosoldurchlasslänge	
keinen	signifikanten	Einfluss	auf	die	FPD	nimmt.	Interessanterweise	ist	die	
Zwei‐Faktor‐Wechselwirkung	 aus	 Aerosoldurchlasslänge	 und	 Flutter	 mit	
einem	p‐Wert	von	0,0021	signifikant.	Bei	Messung	unter	Verwendung	des	
Flutters	 steigt	 die	 FPD	 mit	 steigender	 Länge	 des	 Luftdurchlasses.	 Einen	
zusätzlich	positiven	Einfluss	übt	der	Aerosoldurchlass	mit	steigender	Länge	
aus.	 Die	 höchsten	 vorhergesagten	Werte	 würden	 laut	 den	 Modellberech‐
nungen	 mit	 der	 Konfiguration	 35/35	 mm	 erzielt	 werden.	 Wird	 dagegen	
ohne	 Flutter	 gemessen,	 fällt	 die	 FPD	 mit	 steigender	 Länge	 des	 Aerosol‐
durchlasses.	Generell	führt	die	Verwendung	eines	längeren	Luftdurchlasses	




ten	 Werte	 von	 durchschnittlich	 388	 µg	 erreicht	 werden.	 Auf	 den	 ersten	
Blick	 könnten	 diese	Werte	 für	 Ausreißer	 gehalten	werden;	mehrere	Wie‐
derholungsmessungen	 unter	 Gebrauch	 dieser	 Konfiguration	 legten	 jedoch	
deren	 Richtigkeit	 dar.	 Es	 stellt	 sich	 die	 Frage,	 ob	 diese	Werte	 durch	 Ver‐
wendung	 der	 Kombination	 35/0	mm	 noch	 gesteigert	 werden	 können,	 da	
der	generierte	Luftstoß	bei	längerem	Luftdurchlass	noch	gerichteter	auf	die	
Lyophilisatoberfläche	 träfe.	 Diese	 Kombination	 war	 jedoch	 nicht	 im	 Ver‐







delegung	 einer	 Dosis	 von	 1000	 µg	 zufriedenstellend	 ist.	 Die	 abgegebene	
Dosis	aus	Versuch	Nummer	36	(1185	µg)	wurde	als	Ausreißer	erkannt	und	
ist	 in	der	Modellberechnung	nicht	mit	berücksichtigt.	Diese	hohe	Dosis	 ist	
vermutlich	 einem	Pipettierfehler	 beim	Abfüllen	 der	 Lösungen	 in	 die	 Vials	









dem	 Vialboden	 einsetzt,	 mehr	 Lyophilisat	 aufwirbelt	 und	 aus	 dem	 Vial	







tisch	 nicht	mehr	 zur	 Verfügung	 stände.	 Das	 Ziel	 ist	 also	 die	Minimierung	
und	 im	 besten	 Fall	 die	 Vermeidung	 der	 Rachendeposition.	 Die	 Länge	 des	
Luftdurchlasses	und	der	Flutter	konnten	mit	p‐Werten	<	0,0001	als	höchst	
signifikante	 Einflussgrößen	 identifiziert	 werden.	 Die	 Verwendung	 des	
Flutters	 führt	 zu	 erheblich	 höherer	 Rachendeposition.	 Dies	 war	 während	
der	Durchführung	der	Messungen	schon	mit	bloßem	Auge	zu	erkennen.	Die	
Begründung	liefert	die	Nähe	des	Flutters	zum	Rachen:	Bei	dessen	Verwen‐




direkt	 in	 den	 Rachen	 des	 NGI	 mündet,	 schlagen	 sich	 die	 dem	 Luftstrom	
kurzzeitig	nicht	mehr	folgenden	Partikel	dort	nieder.	Die	Verwendung	eines	
längeren	 Luftdurchlasses	 führt	 zu	 geringeren	 Rückständen,	 unabhängig	
davon,	ob	mit	oder	ohne	Flutter	gemessen	wurde.	Die	Länge	des	Aerosol‐






Der	Rückstand	 im	 Inhalator	 fluktuierte	 zwischen	0	 und	68	µg	 Insulin	 pro	
Einzeldosis.	 Die	 Varianzanalyse	 legte	 einen	 höchst	 signifikanten	 Einfluss	























ten	 relevanten	 Parameter	 zur	 Charakterisierung	 des	 erzeugten	 Aerosols	
zusammen.	 Die	 FPD	 konnte	 durch	 die	 bloße	 Verwendung	 eines	 Luftfüh‐
rungsröhrchens	 einer	 geeigneten	 Länge	 von	 17,5	 mm	 von	 252	 µg	








































kelgraue	Balken)	 fällt	 der	 ausgesprochen	 niedrige	Verlust	 an	Wirkstoff	 in	
Vial,	 Inhalator	und	Rachen	auf.	 In	der	Summe	gehen	dort	 in	etwa	nur	2%	










Inhalatordeposition	 bei	 Verwendung	 des	 Flutters	 vergleichsweise	 hoch.	
Weitere	 Optimierungsansätze	 sollten	 darauf	 abzielen,	 die	 klaren	 Vorteile	



















Das	 Europäische	 Arzneibuch	 schreibt	 für	 Pulver	 zur	 Inhalation	 eine	 Be‐
stimmung	der	Gleichförmigkeit	der	abgegebenen	Dosis	vor.	Dazu	wird	die	




























„17,5/0,	 ohne	 Flutter“	 bewies	 die	 exzellente	 Eignung	 des	 entwickelten	
Inhalationssystems	 zur	 reproduzierbaren	 und	 gleichmäßigen	 Abgabe	 des	
Arzneistoffes.	Der	Mittelwert	der	abgegebenen	Dosis	aus	zehn	Messwerten	
betrug	950,82	µg	bei	 einer	 relativen	Standardabweichung	von	nur	2,61%.	














Partikel	 „zerreißt“.	 Da	 diese	 Faktorenkombination	 jedoch	 nicht	 in	 dem	
Versuchsplan	 evaluiert	 wurde,	 sollte	 im	 Folgenden	 ein	 weiterer	 statisti‐
scher	Versuchplan	 zur	Untersuchung	der	 fehlenden	Eckpunkte	des	 Sterns	
erstellt	werden.	Auf	den	Einsatz	des	Flutters	wurde	hierbei	verzichtet,	da	er	
zwar	 positive	 Ansätze	 hinsichtlich	 der	 Feindispergierung	 zeigte,	 aber	 zu	
hoher	Aerosoldeposition	in	Rachen,	Vial	und	Inhalator	führte.	Es	ergab	sich	
ein	 vollfaktorieller	 2²‐Versuchsplan	 mit	 den	 bekannten	 Einflussgrößen	













numerisch	 0	 35	 17,5	
B	 Länge	des	Aerosol‐
durchlasses,	mm	







Die	 statistische	 Auswertung	 ergab	 für	 alle	 Zielgrößen,	mit	 Ausnahme	 der	






	 Modell	 curvature lack	of	fit	 adjusted	 predicted
FPD	 0,0028	 0,9807	 0,9807	 0,7427	 0,5748	
absolute	FPF	 0,0070	 0,4010	 0,4010	 0,7082	 0,5858	




0,0006	 <	0,0001	 <	0,0001	 0,8249	 0,7503	
Rückstand	im	
Vial	
0,0096	 0,9531	 0,9531	 0,6467	 0,2667	
Rückstand	im	
Inhalator	
<	0,0001	 0,8732	 0,8732	 0,9593	 0,9404	
MMAD	 0,0016	 0,5920	 0,3450	 0,6137	 0,4563	
Die	 p‐Werte	 für	 „curvature“,	 die	 bei	 Signifikanz	 eine	 Nichtlinearität	 der	
Zusammenhänge	 andeuten,	 sind	 bis	 auf	 den	 der	 Rachendeposition	 nicht	
signifikant,	 ebenso	 die	 Werte	 für	 den	 „lack	 of	 fit“.	 Es	 konnten	 qualitativ	






Die	 erzielten	 Partikelgrößenverteilungen	 (Abbildung	 7.17)	 konnten	 im	
Vergleich	 zur	 geeignetsten	 Inhalatorkonfiguration	 des	 vorangegangenen	













































Die	 Auswertung	 der	 Varianzanalyse	 ergab	 hinsichtlich	 der	 relevantesten	
Zielgröße	FPD	sowohl	für	die	Faktoren	A	und	B	(p	=	0,0056	vs.	0,0288),	als	
auch	für	deren	Interaktion	(p	=	0,0062)	jeweils	signifikante	Zusammenhän‐
ge,	 wie	 Abbildung	 7.18	 verdeutlicht.	 Bei	 Verwendung	 des	 Aerosol‐	
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durchlasses	 von	 35	mm	Länge	 hat	 die	 Luftdurchlasslänge	 keinen	 Einfluss	
auf	die	 erzielte	FPD;	bei	Verzicht	 auf	den	Aerosoldurchlass	hat	 sie	 jedoch	
einen	 deutlich	 positiven	 Effekt.	 So	 steigt	 die	 FPD	 bei	 Verwendung	 des		









Beide	 untersuchten	 Faktoren	 sowie	 deren	 Interaktion	 üben	 jeweils	 einen	
höchst	 signifikanten	 Einfluss	 auf	 die	 Deposition	 im	 Rachen	 aus.	 Bei	 Ver‐
wendung	 des	 Aerosoldurchlasses	 von	 35	 mm	 Länge	 impaktiert	 sehr	 viel	
weniger	Aerosol	 im	Rachen	im	Vergleich	zu	dessen	Nichtverwendung.	Das	
gleiche	 gilt	 für	 den	 Luftdurchlass:	 Bei	 dessen	 Fehlen	 impaktiert	 ein	 be‐
trächtlicher	 Teil	 des	 Aerosols	 (im	 Durchschnitt	 etwa	 170	 µg)	 im	 Rachen.	
Durch	das	Verwenden	des	35	mm‐Luftdurchlasses	konnte	die	Rachendepo‐
sition	nahezu	vermieden	werden	(vergleiche	Kapitel	7.3.3.1.3).	Das	Aerosol	
wird	 durch	 die	 Verwendung	 der	 Röhrchen	 vermutlich	 in	 sich	 zusammen‐
gehalten.	
7.4.1.1.3 RÜCKSTAND	IM	VIAL	
Der	 Rückstand	 im	 Vial	 wird	 sowohl	 von	 der	 Aerosoldurchlasslänge		
(p	 =	 0,0152),	 als	 auch	 durch	 die	 Interaktion	 der	 Faktoren	 A	 und	 B		
(p	=	0,0080)	beeinflusst.	Am	ungünstigsten	erwies	sich	dabei	die	Nichtver‐
wendung	beider	Röhrchen,	wobei	etwa	40	µg	Insulin	im	Vial	verblieben.	Die	
Verwendung	 eines	 kurzen	 Aerosoldurchlasses	 ist	 bei	 längeren	 Luftdurch‐








Das	Modell	 zur	Beschreibung	des	 Inhalatorrückstandes	 ist	ebenso	wie	die	
Hauptfaktoren	und	deren	 Interaktion	höchst	 signifikant	 (p	<	0,0001),	wie	
Abbildung	7.21	veranschaulicht.	Während	ein	 langer	Aerosoldurchlass	bei	
gleichzeitiger	 Nichtanwesenheit	 eines	 Luftdurchlasses	 zu	 Rückständen	
zwischen	etwa	20	und	30	µg	führt,	kann	durch	Verzicht	auf	die	Aerosolfüh‐









mulierung	 aus	 dem	 vorangegangenen	 Versuchsplan	 noch	 zu	 steigern,	 ist	
fehlgeschlagen.	Abbildung	7.22	zeigt	die	ermittelten	Parameter.	Der	Durch‐
schnitt	 der	 maximal	 erreichten	 FPD	 liegt	 mit	 379	 µg	 knapp	 unter	 der	
Höchstmarke	des	 letzten	Versuchsplans,	was	 in	 einer	Feinpartikelfraktion	
bezogen	 auf	 die	 Gesamtdosis	 von	 35%	 resultiert.	 Die	 Gesamt‐	 sowie	 die	









































des	 Luftführungsröhrchens	 von	 großer	 Bedeutung.	 Ab	 einer	 Länge	 von		
17,5	mm	und	ohne	die	Verwendung	eines	Aerosolführungsröhrchens	wur‐
den	 akzeptable	 Feinpartikeldosen	 erzielt.	 In	 einem	nächsten	 Schritt	 sollte	




wie	möglich	 aufgebohrt,	 ohne	 die	 Fassung	 des	 Luftführungsröhrchens	 zu	





















































bei	 Betrachtung	 der	 relevanten	 Aerosolparameter	 (Abbildung	 7.24).	 Die	











































Die	 vorliegenden	 Untersuchungen	 unterstreichen	 die	 Eignung	 gefrierge‐
trockneter	 Formulierungen	 geringer	Dichte	 zur	 direkten	Dispergierung	 in	
ein	Trockenpulveraerosol.	Es	konnte	mit	einfachen	Mitteln	ein	Inhalations‐
system	entwickelt	werden,	das	 ein	Aerosol	 von	hoher	Reproduzierbarkeit	
erzeugt.	 Dieses	 besteht	 aus	 nur	 drei	 Teilen.	 Aufgrund	 des	 sehr	 einfachen	
Aufbaus	des	 Inhalators	 ist	 es	denkbar,	 ihn	kostengünstig	 in	 großer	Stück‐
zahl	aus	Kunststoff	herzustellen.	Die	Anforderung	einer	geringen	Größe	des	




Pfizer	 entwickelten	 Exubera®‐Inhalator,	 welcher	 mit	 ausgezogener	 Kam‐
mer	etwa	200	mm	misst	(Heinemann,	2002).	Es	kann	also	analog	zu	pMDIs	
auch	ständig	mitgeführt	werden,	ohne	zu	stören.	
Das	 erzeugte	 Aerosol	 ist	 hinsichtlich	 des	 lungengängigen	 Anteils	 dem	 in	
Kapitel	6	beschriebenen	aktiven	 Inhalationssystem	überlegen.	Die	erzielte	
Feinpartikeldosis	konnte	von	durchschnittlich	196	µg	bei	Verwendung	der	



























die	 Dispergierung	 mit	 der	 finalen	 Version,	 deren	 erzeugtes	 Depositions‐











Der	 von	 der	 Firma	RPC	 Formatec	 (RPC	 Formatec,	Mellrichstadt,	 Deutsch‐
land)	 entwickelte	 Flutter	 zeigte	 eine	Tendenz	 zur	weiteren	 Zerkleinerung	
der	 erzeugten	 Aerosolpartikel	 durch	 Schwingungen,	 was	 sich	 in	 erhöhter	
Insulindeposition	 auf	den	hinteren	Abscheideschalen	 im	NGI	 äußerte.	Un‐
glücklichweise	führte	die	Vibration	des	Flutters	zu	einer	diffusen	Verwirbe‐
lung	 des	 Aerosols	 bei	 dessen	 Passage,	 so	 dass	 teils	 hohe	 Rückstände	 im	
Rachen	 detektiert	 werden	 konnten,	 die	 im	 schlechtesten	 Fall	 knapp	 20%	
der	ausgewiesenen	Dosis	von	1	mg	Insulin	entsprachen.	Die	Dispergierung	
des	Lyophilisates	ist	hinsichtlich	des	erreichten	MMADs	noch	verbesserbar,	





In	 der	 vorliegenden	Arbeit	wird	 die	 Entwicklung	pulmonal	 applizierbarer	
gefriergetrockneter	 Formulierungen	 mit	 Insulin	 als	 Modellprotein	 und	
geeigneter	Inhalationssysteme	zur	Dispergierung	dieser	beschrieben.		
Um	diese	 Ziele	 zu	 erreichen,	wurden	 zunächst	 Proteinformulierungen	 auf	
Basis	von	verträglichen	und	mit	Ausnahme	von	Polysorbat	80	körpereige‐
nen	 Substanzen	 entwickelt.	 Neben	 Insulin	 als	 Wirkstoff	 wurden		
L‐Glutaminsäure,	 L‐Leucin,	 myo‐Inositol	 und	 Polysorbat	 80	 verwendet.	
Eine	 physiko‐chemische	 Charakterisierung	 der	 verschiedenen	 Formulie‐
rungsansätze	 führte	 zur	 Auswahl	 einer	 besonders	 geeigneten	 Formulie‐
rung,	 bestehend	 aus	 Insulin,	 L‐Glutaminsäure	 und	 Polysorbat	 80.	 Diese	
Formulierung	konnte	hinsichtlich	der	kritischen	Formulierungstemperatur	
von	‐28°C	überzeugen	und	ließ	sich	mit	den	vorhandenen	Gefriertrocknern	
problemlos	 lyophilisieren.	 Das	 Insulin	 liegt	 in	 dieser	 Formulierung	 einge‐
bettet	 in	einer	 teilkristallinen	Hilfsstoffmatrix	vor.	Die	amorphe	Phase	der	
Hilfsstoffmatrix	 stabilisiert	 es	 während	 der	 Lyophilisation,	 während	 die	
kristalline	 Phase	 dem	Lyophilisat	 Struktur	 verleiht	 und	 so	 dessen	Kollaps	
verhindert.	 Langzeitbeobachtungen	 an	 gelagerten	 Lyophilisaten	 beweisen	
die	mechanische	 Stabilität.	 Der	 Hilfsstoffkonzentration	 kommt	 dabei	 eine	
entscheidende	 Rolle	 zu:	 Hohe	 Hilfsstoffkonzentrationen	 führten	 zu	 einer	
vollständigen	Stabilisierung	des	Wirkstoffes,	waren	aber	im	Hinblick	auf	die	
Generierung	 eines	 lungengängigen	 Aerosols	 nicht	 überzeugend.	 Niedrige	
Hilfsstoffkonzentrationen	führten	zu	einer	akzeptablen	Feinpartikelfraktion	
des	Aerosols,	induzierten	jedoch	deutliche	Einbußen	an	biologischer	Aktivi‐
tät	während	 der	 Lyophilisation	 und	 damit	 zu	 inakzeptablem	Wirkverlust.	





umbromid,	 in	 Konzentrationen	 von	 18	 µg	 pro	 Einzeldosis	 auf	 den	Markt.	
Bei	 Verwendung	 eines	 ebenfalls	 niedrig	 dosierten	 Proteins	 nivelliert	 sich	
dieser	Konflikt	 zwischen	Dispergierbarkeit	und	Stabilität.	Dies	 ist	 im	Rah‐
men	 dieser	 Arbeit	 nicht	 untersucht	 worden.	Messungen	 der	 aerodynami‐
schen	 Partikelgrößenverteilung	 der	 dispergierten	 Lyophilisate	 zeigten	 die	
Eignung	 dieser	 Arzneiform	 zur	 pulmonalen	 Therapie.	 Bedingt	 durch	 die	
sehr	 geringe	 Dichte	 der	 entwickelten	 Formulierung	 von	 nur	 0,006	 g/cm³	
kann	 sie	 durch	 einen	Gasimpuls	beliebiger	Natur	 spontan	 in	 ein	Trocken‐
pulveraerosol	überführt	werden.	Dieses	Prinzip	der	Dispergierung	nutzen	
beide	der	entwickelten	Inhalationssysteme.	Der	erste	entwickelte	Inhalator	
nutzt	 einen	 aktiven	 Dispergiermechanismus	 zur	 Aerosolisierung	 der	 ge‐
friergetrockneten	 Zubereitung.	 Dieses	 System	 generierte	 Aerosole	 mit	
Feinpartikelfraktionen	von	etwa	20%,	bezogen	auf	die	ausgewiesene	Dosis.	




angestrebt,	 das	 die	 aus	 der	 Entwicklung	 des	 vorangegangenen	 Inhalators	
gewonnenen	 Informationen	zur	Dispergierung	nutzt.	Dieser	 zweite	entwi‐
ckelte	 DPI	 ist	 atemzuggesteuert,	 das	 heißt,	 der	 Patient	 selbst	 steuert	 den	
Dispergiervorgang.	Er	weist	einige	Vorteile	gegenüber	der	ersten	Entwick‐
lung	 auf:	 Er	 ist	 erheblich	 kleiner,	 benötigt	 kein	 Druckgas	 und	 generiert	
Aerosole	 von	 besserer	 Qualität.	 Die	 Dispergierleistung	 lag	 schon	 bei	 Ver‐
wendung	 eines	 ersten	 Prototypes	 bei	 der	 des	 optimierten	 aktiven	 Inhala‐
tors.	 Auf	 Basis	 von	 statistischen	 Versuchsplänen	 und	 Vergrößerung	 der	
Geometrien	konnte	diese	Leistung	schrittweise	optimiert	werden.	Die	finale	




dosis	 bei	 marginalem	 Rückstand	 in	 Vial,	 Inhalator	 und	 Rachen	 von	 nur	
2,6%.	
Durch	Anwendung	der	Lyophilisation	als	Herstellungsverfahren	konnte	ein	
labiler	 Wirkstoff	 in	 eine	 Formulierung	 gebracht	 werden,	 die	 pulmonal	




dieser	 Untersuchungen	 entwickelte	 atemzuggesteuerte	 Inhalator	 ist	 auf‐
grund	 seiner	 geringen	 Größe	 aber	 weitaus	 patientenfreundlicher.	 Das	
entwickelte	System	aus	einem	Lyophilisat	geringer	Dichte	 in	Kombination	






The	 present	 study	 describes	 the	 development	 of	 low‐density	 freeze‐dried	
protein	compositions	intended	for	inhalation	with	human	insulin	as	model	
protein	 and	 inhalation	 systems	 for	 application	 thereof.	 At	 first,	 various	
substances	were	evaluated	regarding	their	ability	to	act	as	protein	stabiliz‐
ers.	 After	 accomplishing	 and	 analyzing	 the	 results	 of	 physicochemical	
measurements,	 one	 formulation	 seemed	 to	 be	 appropriate	 in	 particular,	
containing	1	mg	of	human	insulin	besides	glutamic	acid	and	polysorbate	80.	
This	 combination	 shows	a	 favourable	 and	applicable	glass	 transition	 tem‐
perature	of	the	maximally	freeze‐concentrated	solution	of	about	‐28°C	and	
leads	 to	 mechanically	 stable	 semi‐crystalline	 lyophilisates	 after	 freeze‐
drying.	The	protein	is	protected	against	pertubations	during	lyophilisation	
and	 storage	by	 an	 amorphous	matrix	while	 semi‐crystalline	 glutamic	 acid	
forms	 a	 framework	warranting	mechanical	 stability.	 The	 concentration	 of	
excipients	 was	 found	 to	 be	 essential	 in	 terms	 of	 maintaining	 biological	
activity	of	insulin	and	enabling	dispersion	into	a	fine	aerosol.	High	concen‐
trations	 led	 to	 fully	active	 insulin	after	 lyophilization	but	poor	aerosoliza‐
tion	performance.	Low	concentrations	 led	to	loss	of	activity	but	promising	
aerosolization	 properties	 indicating	 a	 lack	 between	 activity	 preservation	
and	 dispersibility.	With	 a	 content	 of	 1	mg	 per	 single	 dose,	 insulin	 is	 high	










a	 gas,	 regardless	 whether	 nitrogen	 or	 pressurized	 air	 was	 used.	 By	 this	
impact,	the	lyophilisate	was	dispersed	in	to	a	spacer	device	from	which	the	
patient	can	inhale	the	aerosol	taking	one	or	several	breaths.	Investigations	
to	 optimize	 the	 dispersion	 event	 by	 changing	 dispersion	 parameters	 like	
dispersion	 pressure	 and	 time	 were	 unsuccessful.	 Resulting	 fine	 particle	
doses	were	approximately	200	µg	 insulin	per	dose	which	 is	equal	 to	20%	
fine	particle	 fraction	related	 to	 the	 labeled	dose	of	1	mg.	High	amounts	of	
insulin	did	not	reach	the	impactor	due	to	high	retention	in	spacer,	vial	and	
induction	port.	The	optimized	 inhaler	was	designed	 to	be	breath‐actuated	
meaning	 the	patient	himself	disperses	 the	composition	by	 inhaling	deeply	
through	 the	 device.	 It	 was	 much	 smaller	 than	 the	 previous	 one	 and	 had	
several	 additional	 advantages.	 No	 pressurized	 gas	 was	 needed	 and	 the	
quality	 of	 generated	 aerosols	 was	 higher.	 A	 first	 prototype	 achieved	 fine	
particle	 fractions	as	high	as	 the	active	 inhaler	but,	 in	contrast,	with	better	
reproducibility	 and	 higher	 values	 for	 delivered	 dose.	 Retention	 in	 vial,	
inhaler	and	 induction	port	nearly	could	be	avoided	amounting	to	approxi‐
mately	2.6%	using	the	latest	version.	Fine	particle	doses	could	be	increased	
with	 every	 conducted	design	 of	 experiment	with	 highest	 values	 gained	 of	
about	 440	 µg	 which	 is	 equal	 to	 44%	 fine	 particle	 fraction	 related	 to	 the	
labeled	dose	of	1	mg.	By	using	lyophilisation	as	production	method,	a	labile	
drug	 as	 insulin	 could	 be	 transferred	 into	 an	 inhalable	 formulation	 with	
promising	 aerosol	 performance.	 The	 customized	 patient‐friendly	 breath‐
actuated	 inhalation	 system	 in	 combination	 with	 the	 low‐density	 freeze‐
dried	 cake	yielded	 fine	particle	 fractions	which	 slightly	 exceeded	 the	per‐
formance	of	the	first	inhalable	protein	formulation	on	the	market,	Exubera®	
from	Pfizer	(44%	vs.	41%),	wherein	the	developed	system	was	smaller	and	






θ	 	 	 Beugungswinkel	
at	 	 	 Technische	Atmosphäre	
CCD	 	 	 Central	composite	design	
CMIA		 	 Chemilumineszenz‐Mikropartikelimmunoassay	
da	 	 	 Aerodynamischer	Durchmesser	in	µm	
DD	 	 	 Delivered	dose	
DPI	 	 	 Dry	powder	inhaler	
DSC	 	 	 Differential	scanning	calorimetry	
DVS	 	 	 Dynamic	vapor	sorption	
ECD	 	 	 Effective	cut‐off	diameter	
FDA	 	 	 US	Food	and	Drug	Administration	
FDM	 	 	 Freeze‐dry	microscopy	
FPD	 	 	 Feinpartikeldosis	in	µg	
FPF	 	 	 Feinpartikelfraktion	in	%	
h	 	 	 Stunde	
HPLC		 	 High	performance	liquid	chromatography	
I.E.	 	 	 Internationale	Einheiten	
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IEP	 	 	 Isoelektrischer	Punkt	
K	 	 	 Grad	Kelvin	
kDa	 	 	 Kilodalton	
L‐Glu		 	 L‐Glutaminsäure	
LN2	 	 	 Flüssiger	Stickstoff	
M	 	 	 Stoffmenge	in	mol/l	
min	 	 	 Minute	
MMAD	 	 Mass	median	aerodynamic	diameter	
MOC			 	 Micro	orifice	collector	
NGI	 	 	 Next	generation	pharmaceutical	impactor	
nm	 	 	 Nanometer	
p	 	 	 Druck	
pH	 	 	 Potentia	hydrogenii	
Ph.	Eur.	 	 Pharmacopoeia	Europaea	
pm	 	 	 Picometer	
pMDI		 	 Pressurized	metered	dose	inhaler	
REM	 	 	 Rasterelektronmikroskopie	
rF	 	 	 Relative	Feuchtigkeit	in	%	
s.c.	 	 	 Subkutan	
s	 	 	 Sekunde	
10	ANHANG	
164	
SD	 	 	 Standard	deviation	
Tc	 	 	 Kollapstemperatur	in	°C	
Tdev	 	 	 Rekristallisationstemperatur	in	°C	
Tg	 	 	 Glasübergangstemperatur	in	°C	
Tg´	 	 	 Glasübergangstemperatur	 der	 maximal	 gefrierkonzen‐	
	 	 	 trierten	Lösung	in	°C	
Tn	 	 	 Onset	of	collapse	
Tp	 	 	 Produkttemperatur	in	°C	
Trc	 	 	 Rekristallisationstemperatur	in	°C	
Ts	 	 	 Stellflächentemperatur	in	°C	












Acetonitril	 	 	 HPLC	Qualität,	J.T.	Baker,	Deventer,	Niederlande	
Aqua	bidestillata	 	 frisch	hergestellt	aus	hauseigener	Anlage	FinnAqua		
	 	 	 	 75‐E‐4,	Helsinki,	Finnland	
Brij	35	 	 	 ICI	Specialty	Chemicals,	Essen,	Deutschland	
Dextrane	 	 	 Fluka	AG,	Buchs,	Schweiz	
Ethanol	absolut	 	 Merck	KGaA,	Darmstadt,	Deutschland	
Gelatine	Typ	B	 	 Gelita	AG,	Eberbach,	Deutschland	
Glycin	 	 	 Riedel‐de‐Haën,	Seelze,	Deutschland	
Glycerol	 	 	 Merck	KGaA,	Darmstadt,	Deutschland	
HCl	0,001	M	 	 verdünnt	aus	konz.	HCL,	J.	T.	Baker,	Deventer,		
	 	 	 	 Niederlande	
Insulin	human	 	 Wanbang	 Biochemical	 Pharmaceutical	 Company,
	 	 	 	 Xuzhou,	China	
Isomalt	 	 	 Südzucker	AG,	Mannheim,	Deutschland	
KH2PO4	 	 	 Merck	KGaA,	Darmstadt,	Deutschland	
L‐Glutaminsäure	 	 Fluka	AG,	Buchs,	Schweiz	
L‐Histidin	 	 	 Merck	KGaA,	Darmstadt,	Deutschland	
L‐Leucin	 	 	 Sigma‐Aldrich,	Inc.,	St.	Louis,	USA	
















Std Run Feststoffanteil Einfrierrate Konzentration FPF, relative FPF, FPD, abgegebene Dosis, Rachendeposition, Rückstand Rückstand 
mg Polysorbat 80, mg/Vial % % µg µg µg im Vial, µg im Inhalator, µg
11 1 12,0 langsam 0,0 30,72 38,73 226,83 585,67 33,96 62,08 90,53
1 2 12,0 langsam 0,1 22,58 31,22 179,95 631,80 59,70 126,41 94,05
9 3 3,0 schnell 0,1 29,84 31,28 236,09 754,81 16,33 36,35 0,00
18 4 3,0 schnell 0,0 11,80 21,70 82,17 378,65 25,94 25,06 292,80
25 5 6,0 langsam 0,0 21,89 29,40 151,01 513,62 71,04 73,92 102,33
22 6 6,0 schnell 0,0 24,10 28,03 191,88 684,44 54,15 36,11 75,54
10 7 12,0 langsam 0,0 22,12 32,21 157,61 489,32 62,03 122,67 100,41
21 8 6,0 langsam 0,0 24,05 30,33 167,47 552,18 61,81 63,08 81,19
4 9 3,0 langsam 0,1 25,96 35,10 218,82 623,49 51,50 109,51 109,95
27 10 6,0 langsam 0,1 33,30 40,86 281,91 689,96 70,78 77,32 79,30
28 11 6,0 schnell 0,1 16,25 24,38 127,86 524,42 21,89 207,21 54,93
16 12 3,0 schnell 0,0 12,99 18,64 105,16 564,25 56,10 33,03 211,99
24 13 6,0 schnell 0,1 25,08 31,00 206,17 665,07 31,23 95,81 61,05
26 14 6,0 schnell 0,0 20,41 23,81 156,87 658,76 87,80 38,50 71,34
19 15 6,0 langsam 0,1 31,83 39,72 230,50 580,39 52,44 80,17 63,59
7 16 3,0 schnell 0,1 39,23 41,14 367,23 892,60 18,33 27,70 15,91
17 17 3,0 schnell 0,0 9,62 11,03 68,33 619,53 70,10 23,59 67,48
29 18 6,0 langsam 0,0 24,21 33,58 159,39 474,69 59,01 91,21 92,55
12 19 12,0 langsam 0,0 19,99 28,71 152,66 531,80 78,24 87,54 144,19
36 20 6,0 schnell 0,0 19,37 21,60 158,73 734,71 44,12 25,37 59,25
8 21 3,0 schnell 0,1 42,64 45,78 422,96 923,87 18,82 38,45 29,58
20 22 6,0 schnell 0,1 20,50 25,15 133,15 529,51 20,80 54,25 65,78
5 23 3,0 langsam 0,1 24,49 34,54 201,64 583,87 75,36 91,69 147,85
15 24 3,0 langsam 0,0 13,67 22,67 113,46 500,42 121,49 134,50 195,31
23 25 6,0 langsam 0,1 32,35 41,78 288,31 690,06 49,83 60,70 140,32
6 26 3,0 langsam 0,1 29,95 41,06 233,40 568,50 44,00 110,86 100,07
3 27 12,0 langsam 0,1 26,82 34,74 236,99 682,17 51,96 104,27 97,36
13 28 3,0 langsam 0,0 14,81 22,76 127,93 562,09 78,42 111,60 189,80
2 29 12,0 langsam 0,1 25,21 36,67 231,67 631,80 71,56 95,60 191,53
14 30 3,0 langsam 0,0 16,17 24,83 145,23 584,87 106,51 127,23 185,94
35 31 12,0 schnell 0,1 13,99 16,11 112,33 697,12 28,84 60,63 45,40
33 32 12,0 schnell 0,1 7,95 9,25 57,85 625,51 18,33 52,87 49,19
34 33 12,0 schnell 0,1 21,97 25,06 169,65 676,98 23,27 58,93 36,37
32 34 12,0 schnell 0,0 3,65 4,96 28,08 566,21 0,00 17,77 185,07
31 35 12,0 schnell 0,0 2,31 9,35 19,38 207,19 0,00 46,93 583,51




Dispergierdruck,	 Dispergierzeit,	 FPF,	 relative	FPF,	 Feinpartikeldosis,	 abgegebene	Dosis, Rachendeposition, Rückstand	im	Inhalator,	 Rückstand	im	Vial,	 MMAD,	
Std Run at s % % µg µg µg µg µg µm
12 1 3 1,00 22,12 30,12 126,75 417,17 64,32 91,97 59,65 5,05
17 2 2 0,55 22,85 29,11 133,78 458,12 59,15 96,25 59,58 5,51
15 3 2 0,55 25,71 33,22 173,72 522,65 69,29 76,85 54,42 4,95
1 4 1 0,10 23,40 29,22 175,20 599,74 55,81 76,55 72,14 5,51
5 5 3 0,10 21,95 31,04 154,50 497,65 58,19 108,12 63,32 5,34
4 6 3 0,10 24,68 32,08 119,38 372,05 46,98 67,06 44,71 5,20
10 7 3 1,00 20,79 29,94 106,16 353,64 42,28 108,68 46,88 5,36
7 8 1 1,00 22,65 29,56 147,72 499,92 60,72 74,77 77,43 5,49
8 9 1 1,00 22,60 27,71 157,51 566,88 44,96 57,30 71,98 5,63
18 10 2 0,55 25,30 31,94 170,94 540,27 64,49 103,52 48,83 4,99
13 11 2 0,55 27,39 29,09 152,97 525,96 33,52 55,09 60,00 5,44
2 12 1 0,10 27,26 33,91 208,20 614,56 66,27 75,67 74,45 4,85
6 13 3 0,10 27,23 38,79 222,47 573,73 77,07 54,29 59,97 4,33
9 14 1 1,00 26,18 32,31 176,19 541,95 55,49 64,34 62,89 5,06
3 15 1 0,10 27,36 32,58 204,85 623,66 55,55 47,56 70,61 5,20
11 16 3 1,00 19,36 25,26 96,25 381,11 58,18 60,80 55,24 5,35
14 17 2 0,55 19,90 27,88 139,22 499,27 52,66 106,68 61,91 5,68










Std Run Länge	des	Luftdurchlasses, Länge	des	Aerosoldurchlasses,	 Flutter absolute	FPF, relative	FPF, FPD,	µg abgegebene	Dosis, Rachendeposition,	 Rückstand	im	Vial, MMAD,	 Rückstand	im	Inhalator,	 Flussrate,	l/min
mm mm % % µg µg µg µm µg
33 1 6,32 28,68 ja 26,07 28,35 246,82 870,51 54,95 37,43 8,70 38,86 41,30
24 2 17,50 17,50 nein 26,31 27,58 269,07 975,51 25,67 29,58 8,80 17,58 45,80
23 3 17,50 17,50 nein 29,33 30,91 299,28 968,33 20,14 29,73 8,27 22,25 45,80
36 4 28,68 28,68 ja 31,49 33,88 319,36 942,64 27,73 41,00 7,69 30,45 43,50
19 5 17,50 35,00 nein 29,37 32,38 284,88 879,72 40,60 39,22 7,58 51,12 43,80
14 6 0,00 17,50 nein 30,98 34,11 295,80 867,22 91,33 51,26 6,94 36,39 45,50
27 7 6,32 6,32 ja 25,51 27,33 249,08 911,48 130,93 47,46 8,07 17,56 43,40
3 8 6,32 6,32 nein 28,48 30,27 274,53 906,93 57,93 40,12 7,97 16,87 45,00
2 9 6,32 6,32 nein 30,98 32,67 303,45 928,72 33,45 30,97 7,76 19,65 45,00
6 10 28,68 6,32 nein 31,84 32,84 329,81 1004,20 15,12 19,47 8,13 12,26 43,70
29 11 28,68 6,32 nein 26,09 26,75 263,02 983,29 52,13 24,65 9,93 0,00 42,00
12 12 28,68 28,68 nein 28,75 30,44 292,25 960,05 15,35 25,40 8,78 31,21 43,50
35 13 28,68 28,68 ja 28,90 30,20 315,45 1044,35 34,17 22,14 8,45 25,15 43,50
16 14 35,00 17,50 nein 29,98 31,43 315,25 1003,03 17,77 18,20 8,32 30,46 45,70
44 15 17,50 35,00 ja 30,28 32,32 318,19 984,47 40,29 27,20 8,17 39,21 41,80
17 16 17,50 0,00 nein 36,31 36,58 369,06 1008,85 0,87 7,69 7,28 0,00 50,00
46 17 17,50 17,50 ja 26,79 27,88 289,18 1037,08 70,88 33,47 8,73 8,82 43,50
28 18 28,68 6,32 ja 24,20 24,81 238,68 962,19 57,72 24,17 9,54 0,00 42,00
11 19 28,68 28,68 nein 21,60 22,61 213,67 945,13 19,17 28,24 8,15 15,86 43,50
30 20 28,68 6,32 ja 28,91 29,93 285,67 954,51 38,59 21,48 8,42 12,34 42,00
1 21 6,32 6,32 nein 26,60 28,19 270,86 960,97 59,68 39,72 8,44 17,56 45,00
13 22 0,00 17,50 nein 30,40 35,83 292,56 816,52 115,76 77,57 6,15 68,34 45,50
7 23 6,32 28,68 nein 29,78 31,95 300,41 940,12 24,67 20,10 11,43 48,70 42,20
39 24 35,00 17,50 ja 22,31 22,49 236,16 1049,97 27,63 3,41 9,62 4,92 42,70
9 25 6,32 28,68 nein 23,47 26,70 220,79 826,94 65,17 55,83 8,84 58,01 42,20
48 26 17,50 17,50 ja 26,32 27,75 255,54 920,70 70,50 27,63 8,65 22,37 43,50
40 27 35,00 17,50 ja 28,68 30,21 339,17 1122,81 26,99 41,11 8,29 18,83 42,70
22 28 17,50 17,50 nein 29,97 31,16 311,92 1000,87 17,88 22,73 8,17 17,04 45,80
4 29 28,68 6,32 nein 26,22 27,51 279,06 1014,35 19,57 32,47 9,35 17,62 43,70
34 30 28,68 28,68 ja 28,64 30,10 282,02 937,07 39,98 20,84 8,34 26,94 43,50
45 31 17,50 17,50 ja 28,48 29,89 265,06 886,80 49,52 20,24 8,14 23,78 43,50
41 32 17,50 0,00 ja 19,51 20,51 204,94 999,26 142,80 26,38 9,68 24,89 46,70
21 33 17,50 17,50 nein 27,95 28,64 288,77 1008,24 20,66 24,80 8,97 20,92 45,80
43 34 17,50 35,00 ja 27,26 29,99 293,04 977,04 109,96 56,92 7,61 40,88 41,80
8 35 6,32 28,68 nein 22,29 23,89 221,56 927,60 56,99 34,69 9,63 31,55 42,20
18 36 17,50 0,00 nein 33,75 34,42 407,90 1185,06 9,96 23,63 7,36 0,00 50,00
5 37 28,68 6,32 nein 23,82 24,47 246,47 1007,20 17,89 27,60 9,93 0,00 43,70
42 38 17,50 0,00 ja 27,68 28,50 276,65 970,70 61,72 28,62 8,84 0,00 46,70
38 39 0,00 17,50 ja 23,28 26,60 213,09 801,20 96,45 50,74 8,38 63,45 43,00
15 40 35,00 17,50 nein 27,69 28,84 296,99 1029,93 16,20 18,50 8,98 24,14 45,70
37 41 0,00 17,50 ja 22,91 25,02 209,10 835,89 197,69 35,02 8,08 41,61 43,00
32 42 6,32 28,68 ja 26,45 29,42 240,58 817,64 185,56 48,54 6,87 43,24 41,30
31 43 6,32 28,68 ja 23,96 25,77 227,11 881,35 87,29 31,47 9,12 35,19 41,30
20 44 17,50 35,00 nein 26,04 28,00 300,11 1072,01 13,48 43,77 9,08 36,88 43,80
25 45 6,32 6,32 ja 25,65 26,94 234,04 868,63 128,70 26,93 8,40 16,74 43,40
47 46 17,50 17,50 ja 30,81 32,25 320,53 993,87 60,96 20,49 7,63 26,10 43,50
10 47 28,68 28,68 nein 27,95 29,00 285,30 983,29 15,55 19,87 8,96 16,80 43,50














6,3	 28,7	 Nein	 42,2	 5,69	
6,3	 28,7	 Ja	 41,3	 5,81	
28,7	 6,3	 Nein	 43,7	 5,49	
28,7	 6,3	 Ja	 42,0	 5,71	
6,3	 6,3	 Nein	 45,0	 5,33	
6,3	 6,3	 Ja	 43,4	 5,53	
28,7	 28,7	 Nein	 43,5	 5,52	
28,7	 28,7	 Ja	 41,4	 5,79	
17,5	 17,5	 Nein	 45,8	 5,24	
17,5	 17,5	 Ja	 43,5	 5,52	
0,0	 17,5	 Nein	 45,5	 5,27	
0,0	 17,5	 Ja	 43,0	 5,58	
17,5	 0,0	 Nein	 50,0	 4,8	
17,5	 0,0	 Ja	 46,7	 5,14	
17,5	 35,0	 Nein	 43,8	 5,48	
17,5	 35,0	 Ja	 41,8	 5,74	
35,0	 17,5	 Nein	 45,7	 5,25	




Std Run Länge	des	Luftdurchlasses, Länge	des	Aerosoldurchlasses, absolute	FPF, relative	FPF, FPD, abgegebene	Dosis,	 Rachendeposition,	 Rückstand	im	Inhalator,	 Rückstand	im	Vial,	 MMAD,	µm
mm mm % % µg µg µg µg µg
6 1 0,00 35,00 23,28 23,72 254,59 1067,45 43,80 26,29 13,26 9,58
5 2 0,00 35,00 26,25 27,32 283,99 1052,71 31,60 29,16 23,45 9,34
12 3 17,50 17,50 27,95 28,64 288,77 1008,24 20,66 20,92 24,80 8,97
3 4 35,00 0,00 38,14 38,97 416,18 1091,23 18,39 0,00 23,39 6,48
9 5 17,50 17,50 29,97 31,16 311,92 1000,87 17,88 17,04 22,73 8,17
11 6 17,50 17,50 29,33 30,91 299,28 968,33 20,14 22,25 29,73 8,27
1 7 0,00 0,00 24,51 26,19 251,97 1005,47 173,37 22,64 43,43 8,26
7 8 35,00 35,00 22,63 22,63 254,24 1098,96 23,57 24,52 27,08 11,11
10 9 17,50 17,50 26,31 27,58 269,07 975,51 25,67 17,58 29,58 8,80
2 10 0,00 0,00 24,27 25,66 251,54 1013,59 166,74 22,93 33,23 8,19
4 11 35,00 0,00 31,64 32,38 342,07 1081,10 20,24 0,00 24,78 8,02












35	 0	 51,0	 4,7	
0	 35	 45,5	 5,3	
35	 35	 44,0	 5,5	
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